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Au cours de ce travail, nous avons étudié une méthode de caractérisation des milieux mous combinant 
ondes optiques et mécaniques. Cette méthode s'appuie sur une détection optique d’un mouvement 
transitoire causé par la force de radiation acoustique, induit en profondeur de milieux mous 
optiquement diffusants. Le mouvement consiste en un déplacement initialement au foyer acoustique 
qui se propage par la suite dans le milieu sous forme d'ondes de cisaillement. Le principe de la 
détection est basé sur l’illumination du milieu avec une lumière cohérente. La lumière traverse le 
milieu en étant fortement diffusée, produisant une figure d’interférence (speckle) en transmission. 
Avec une caméra rapide (2 kHz) méga-pixel, nous enregistrons des figures de speckle avant et pendant 
le mouvement transitoire. Nous calculons ensuite la corrélation des figures de speckle dans le temps. 
Cette technique, de par son mode d’excitation et de détection, s'est avérée sensible à des contrastes 
d'absorption optique et des contrastes de module de cisaillement dans des milieux mous épais et 
optiquement diffusant. De plus, des images de ces deux types de contrastes ont pu être obtenues, avec 
une résolution millimétrique pour les contrastes d'élasticité. L’étude expérimentale a été appuyée par 
une approche de modélisation des phénomènes physiques, basée sur le couplage de modèle de 
propagation d'ondes élastiques engendrées par la pression de radiation ultrasonore et de propagation 
des ondes optiques dans les milieux multi-diffusifs. 
 
 






In this work, we studied a method for characterizing soft media based on the combination of optical 
and mechanical waves. This method is based on an optical detection of a transient motion generated 
via the acoustic radiation force, at depth in optically diffusive soft media. The motion consists of an 
initial displacement at the ultrasound focal region, propagating away as a shear wave. The detection is 
based on the illumination of the investigated medium with coherent light. The light is strongly 
scattered in the medium, and the transmitted light produces speckle patterns. By use of a fast million-
pixel camera (2 kHz), we record speckle patterns before and during the transient motion. Then we 
calculate spatial correlations between speckle patterns over time. Thanks to its excitation and detection 
mode, this technique was proven sensitive to both optically absorbing regions and regions with 
contrast in shear modulus. Moreover, images of both types of contrasts were obtained, with 
millimetric resolution for shear modulus inclusions. The experimental study and its interpretation was 
supported by a model coupling a propagation model of elastic waves generated by the acoustic 
radiation force based on Green's functions, and a propagation model for optical waves in turbid media. 
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CHAPITRE 1  
Introduction  
Depuis plusieurs décennies, nous assistons à un important développement des méthodes 
destinées au diagnostic médical. Plusieurs groupes de part le monde essayent de mettre au point des 
principes d’imageries pour réaliser des diagnostics plus complets ou plus précoces. Dans ce premier 
chapitre nous allons situer le travail relaté dans ce manuscrit dans le contexte de la caractérisation des 
tissus mous. Une première partie donne une introduction aux propriétés mécaniques des tissus mous et 
dresse une liste de méthodes utilisant des moyens acoustiques pour caractériser mécaniquement les 
tissus mous. Une seconde partie donne une introduction aux propriétés optiques des tissus mous et 
dresse une liste de méthodes de caractérisation optique des tissus mous. La troisième partie de ce 
chapitre portera sur des méthodes combinant les deux moyens de détection optique et acoustique en 
précisant le principe, les performances et les limites de chaque détection. Une fois introduit ce 
contexte général, nous terminons par la présentation du travail de thèse qui constitue le cœur de ce 
manuscrit. 
1.1 Caractérisation mécanique des tissus mous 
L'exploration des propriétés mécaniques des tissus biologiques dans la médicine est pratiquée 
depuis plusieurs siècles. Par exemple, une des premières approches pour évaluer la dureté d'un tissu 
consiste en la palpation manuelle des organes, qui permet un diagnostic qualitatif de pathologie qui se 
manifeste par un changement de dureté dans le milieu. Dans ce geste, le médecin évalue le degré de 
résistance au changement de forme. Le remplacement de ce geste par des techniques permettant des 
diagnostiques précoces et quantitatifs est un sujet de recherche très actif. Les techniques visant à 
caractériser mécaniquement les tissus sont basées sur l’utilisation de deux familles d’onde : les ondes 
de compression (par exemple les ultrasons de l’ordre de MHz) et les ondes de cisaillement (par 
exemple les ondes transverses de basse fréquence de 20 à 500 Hz). Dans cette partie, nous allons 
recenser les techniques développées dans ce sens, après avoir introduit quelques propriétés 
mécaniques fondamentales des tissus biologiques. 
< 





1.1.1 Propriétés mécaniques des tissus mous 
Le milieu biologique est un milieu un peu particulier pour les ondes ultrasonores. Sa teneur 
importante en eau lui procure des propriétés acoustiques similaires à celles de l’eau mais son 
comportement est viscoélastique, un mélange entre un solide et un liquide[104]. Dans tout ce qui suit 
nous allons négliger l’effet de la viscosité, et nous allons considérer les tissus mous comme des 
milieux élastiques. Sous contrainte, le comportement des tissus est classiquement décrit par la loi 
linéaire de Hooke viscoélastique. En négligeant la viscosité, cette loi s’écrit en notation tensorielle 
comme suit : 
Avec klσ  le tenseur de contrainte, mne est le tenseur de déformation et klmnC  le tenseur des constantes 
élastiques intrinsèques au milieu. klmnC   est constitué de 81 constantes, mais la symétrie du tenseur 
des contraintes et du tenseur des constantes élastiques réduit le nombre de constantes indépendantes à 
21. De plus, dans un solide isotrope, les propriétés mécaniques sont indépendantes de l’orientation. 
Sous cette hypothèse, le nombre des constantes indépendantes se réduit à seulement 2. L'équation I.1 
peut alors être exprimée par deux paramètres indépendants connus sous le nom des coefficients de 
Lamé (équation ci dessous). 
 
Où klδ est le symbole de Kronecker donné par : 
 
λ  représente le coefficient d’élasticité de compression et μ le coefficient d’élasticité de cisaillement. 
Le comportement mécanique d’un solide élastique, linéaire et isotrope est donc entièrement décrit par 
la connaissance de ces deux paramètres. On peut décomposer la déformation induite dans un solide en 
deux déformations élémentaires : une déformation de compression (variation de volume sans 
changement de forme) et une déformation de cisaillement (variation de forme à volume constante). K 
et G sont définis comme respectivement le module linéaire d’élasticité reliant contrainte et 
déformation créée par une compression pure, et le module linéaire de cisaillement reliant l’élasticité et 
déformation créées par un cisaillement pur. Ils s’expriment en fonction des coefficients de Lamé : 
 mnkl klmnC eσ =  I.1










D'autres paires de paramètres sont également souvent utilisés : le module d’ Young E et le coefficient 
de Poisson ν qui relient respectivement la contrainte unidirectionnelle aux déformations axiales et 
latérales d’un milieu libre. 
Une particularité des tissus mous, en tant que solide, est que leur module de compression est nettement 
supérieur au module de cisaillement. Sur la Figure 1.1 nous représentons les ordres de grandeurs des 
deux modules pour les différents tissus biologiques [1].  Compte tenu des ordres de grandeur et du fait 
que K μ  et λ μ , l’ensemble des paramètres définis plus haut se simplifie 
Les tissus biologiques ont donc un comportement proche des liquides lorsqu’ils sont soumis à une 
contrainte de compression, cependant ils gardent une spécificité propre puisqu’ils peuvent être 
déformés par cisaillement. 
 





















 1, 3 , 2K Eλ μ ν≈ ≈ ≈  I.6





En général, les tissus mous sont anisotropes, viscoélastiques et non linéaires. Mais leur comportement 
peut être raisonnablement supposé linéaire pour les faibles déformations[68]. 
 
Vitesse des ondes de compression et de cisaillement dans les tissus mous 
 
Dans le cadre d’une propagation d’onde mécanique dans un solide élastique et isotrope, deux types 
d’ondes se propagent, une onde de cisaillement et une onde de compression. A chacune de ces ondes 
correspond une vitesse qui lui est propre, donnée par les expressions suivantes : 
    
où cL est la vitesse des ondes de compression, cT celle des ondes de cisaillement, ρ  est la masse 
volumique du milieu. Les tissus mous sont par nature quasi-incompressible et leur coefficient de 
poisson est proche de 0.5. Comme nous l'avons évoqué précédemment, λ μ  et 3E μ≈  ; ainsi les 
vitesses dans les tissus mous peuvent donc se réécrire comme suit: 
   
Ces expressions montre que le module de Young du milieu étudié est relié directement à la vitesse de 
propagation des ondes de cisaillement. De plus, la grande différence entre les deux vitesses ( Eλ  ) 
permet souvent de découpler les deux types d'ondes. En effet, la vitesse de propagation des ondes de 
compression dans les tissus mous est proche de celle de l’eau (soit environ 1500 m/s), alors que la 
vitesse des ondes de cisaillement est de l’ordre de quelques mètres par seconde. 
 
Réflexion et Impédance acoustique 
 
Quand une onde ultrasonore rencontre une interface séparant deux milieux d’impédance différente, 
une partie de cette onde est réfléchie. Le coefficient de réflexion R pour l’intensité est défini comme le 
rapport entre l’intensité réfléchie et l’intensité transmise. Pour une incidence normale, il est donné par 










ρ≈        3T
Ec ρ=     I.8
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où les Zi sont les impédances des deux milieux séparés par l’interface, l'impédance étant égale au 




Le coefficient d’atténuation est le coefficient qui contient à la fois la diffusion et l’absorption 
responsable de la décroissance de l’amplitude de l’onde ultrasonore pendant sa propagation dans le 
milieu. Cette décroissance d’amplitude peut-être décrite généralement par une fonction 
exponentielle : ( )0 expP P zα= −  avec α  l’atténuation donnée par la somme de l’absorption sα  et la 
diffusion dα . Dans les tissus biologiques, α  dépend fortement de la fréquence de l'onde: en première 
approximation, l’atténuation croit linéairement avec la fréquence dans les tissus biologiques. Les 
ultrasons de haute fréquence sont donc rapidement atténués, ce qui est à l'origine de la limite du 
pouvoir de pénétration des ondes pour une fréquence donnée.       
 
L'imagerie de paramètres mécaniques a pour objectifs de cartographier un ou plusieurs des paramètres 
décrits ci-dessus. Deux grands axes sont mis en oeuvre : l’échographie qui utilise les ondes de 
compression dans le domaine ultrasonore, et l’élastographie qui vise à mesurer les propriétés relatives 
au cisaillement. Les approches d'élastographie se divisent en deux types : élastographie statique et 
élastographie dynamique. Les sections qui suivent résument les techniques couramment mises en 
œuvre pour la caractérisation mécaniques des tissus. 
 
1.1.2 Echographie 
 L’utilisation des ultrasons comme moyen de localisation est devenue significative depuis le 
développement des transducteurs piézoélectriques. La technique a été mise au point au départ pour des 
détections sous-marines. Dans le domaine médical, les ultrasons ont été initialement utilisés à des fins 
thérapeutiques sur des tissus animaux [79], en bénéficiant de leur effet bio-thermique. L’utilisation des 
ultrasons s’est ensuite étendue au domaine diagnostic après la deuxième guerre mondiale. La première 
invention dans ce sens était le réflectoscope supersonique [41] utilisé pour détecter les défauts dans les 
métaux. Kikuchi et Uchida [65] au Japon ont été parmi les premiers à utiliser ce type de détecteur à 
des fins médicales. Le diagnostic par ultrasons a l’avantage d’être relativement peu coûteux et 
l’exposition des patients aux ultrasons est sans risque avéré. La technique se base sur la mise en 
évidence d’interface séparant deux régions d’impédance acoustique différente, ou de fluctuations 
spatiales d'impédance qui se révèle par l’envoi d’un écho. La grande pénétration (plusieurs cm pour 
quelques MHz) des ultrasons dans le corps humain est l’une des propriétés qui a permis le 





développement de cette technique. Lors de la détection des signaux, la position des interfaces est liée 
au temps de vol. La technique suppose un milieu où la vitesse de propagation des ultrasons est connue 
et constante, ce qui pour le corps humain reste vrai à quelques pourcents près. La vitesse ultrasonore 
est proche de la vitesse dans l’eau pour la majeure partie des organes humains mous ([78]), ainsi que 
les valeurs d'impédance, avec une légère différence d’un organe à l’autre. Cette faible variation est 
largement suffisante pour les mettre en évidence grâce à la sensibilité des transducteurs piézo-
électriques. Elle permet de visualiser les parois des organes, des vaisseaux ou de distinguer les tissus 
fibreux et graisseux. Elle apporte une amélioration importante au diagnostic médical pour des 
pathologies affectant la structure et la morphologie des tissus. Par contre, elle n’est en général pas 
quantitative dans le sens où elle ne permet pas une mesure directe de l’impédance acoustique.  
 La résolution latérale dépend de l’ouverture effective du transducteur d, la longueur d’onde aλ  




). La profondeur explorée est inversement proportionnelle à la fréquence 
utilisée (pour 10MHz la pénétration est de l'ordre de 3 cm), du fait de l'augmentation de l'atténuation 
ultrasonore avec la fréquence. En ce qui concerne les lésions cancéreuses, l’échographie est souvent 
utilisée comme une technique qui apporte une information complémentaire au diagnostic. Elle est le 
meilleur moyen pour différencier un kyste des autres anomalies, ce qui permet d’éviter certaines 
biopsies inutiles. La Figure 1.2 montre à quoi ressemble une image échographique d’un sein qui 
contient des kystes (en noir sur la figure). 
  
 
Figure 1.2 : Image échographique d’un sein avec des kystes 
(http://imaginis.com/breasthealth/ultrasound2.asp) 
Mais l'échographie est peu sensible: de nombreux nodules dans le sein peuvent être invisibles à 
l’examen ultrasonore [44].   
Les tumeurs cancéreuses se distinguent par contre le plus souvent par un module d’élasticité de 






ont cherché à compléter l’approche échographique par d’autres techniques qui apporteraient des 
informations sur les propriétés de cisaillement (et donc de module de Young) des tissus mous. 
 
1.1.3 Elastographie 
 L'élastographie est devenue un sujet d’étude et de recherche très important par l’enjeu qu’elle 
représente dans la détection des anomalies tissulaires. Le but de cette technique est de remplacer la 
palpation pratiquée par les médecins par une technique moins dépendante de l'opérateur et plus 
quantitative. Son principe se base sur l’application de contraintes au milieu à étudier et sur l'analyse de 
la réponse à ces contraintes. Plusieurs modes d’élastographie ont vu le jour en peu de temps. Ces 
modes, différents les uns des autres par la nature de la compression qui induit la déformation 
(dynamique ou statique) et par les outils utilisés pour évaluer la réponse des tissus à ces stimulations, 
sont généralement couplés à des méthodes ultrasonores ou d’imagerie par résonance magnétique 
(IRM). Nous donnons dans les paragraphes suivants les principaux modes d'élastographie. 
 
1.1.3.1 Elastographie statique 
 Le principe de base de l'élastographie statique a été décrit par Ophir et al. [89]. Il suggère que 
l’utilisation d’un échographe seul est suffisante pour déterminer l’élasticité des tissus biologiques. La 
technique repose sur une comparaison du milieu étudié par une prise d’images avant et après 
l’application d’une contrainte statique. La contrainte entraîne une déformation inversement 
proportionnelle au module de Young. En effet, les zones molles se déforment plus que les zones dures. 
On peut ainsi analyser l’effet de la compression sur le milieu et détecter d’éventuelles variations de 
module de Young. Le principe de mesure est le suivant : la première acquisition est faite avant la 
compression, alors que la deuxième est faite sur l’échantillon comprimé d’une longueur dz. Le 
deuxième signal a donc une durée plus courte de 2dz/c, c étant la vitesse du son des ondes de 
compression dans le milieu, supposée constante. Le décalage temporel se répartit le long du trajet de 
l’onde ultrasonore selon l’élasticité des milieux traversés. En effet, les zones les plus dures seront 
moins comprimées que le reste et donc les trajets sont plus rapides. La Figure 1.3 montre un 
élastogramme d’un carcinome canalaire du sein comparé à son image échographique. 






Figure 1.3 : à gauche image échographique d’un sein, à droite l’image élastographique 
(www.elastography.com)  
Si l’élastographie statique permet une meilleure détection des lésions, elle est difficile à mettre en 
œuvre pour les organes profond ou difficile d’accès. Sa performance dépend de la qualité et de 
l’homogénéité de la contrainte appliquée. Cette approche a l’inconvénient de ne fournir qu’une carte 
de déformation et non une estimation d’un paramètre physique du milieu comme le module de Young. 
Pour obtenir un paramètre quantitatif, il faut supposer le champ de contrainte uniforme ou bien le 
connaître, ce qui est le plus souvent impossible dans la pratique. Plusieurs groupes [87, 113] ont 
travaillé sur des algorithmes d’inversion pour remonter au module de Young à partir du champ de 
déformation, sans résultats pleinement satisfaisants. 
 
1.1.3.2 Elastographie dynamique  
 Les techniques d'élastographie dynamique, par opposition à l'élastographie statique, se basent 
sur la création d’une vibration dans le milieu que l'on peut classer en deux catégories : d'une part une 
catégorie impliquant un régime stationnaire consistant à faire vibrer le milieu à une fréquence choisie 
(typiquement entre 1 et 500 Hz) tout en l’imageant. Le calcul et l’analyse du champ de déplacement 
monochromatique induit permettent de déduire des informations sur les propriétés mécaniques du 
tissu. D'autre part une catégorie impliquant un régime impulsionnel, qui consiste à exciter le milieu 





 Cette technique consiste à exciter le milieu avec une onde monochromatique de faible fréquence 
(20-1000Hz). La vibration s’effectue en utilisant un vibreur extérieur placé à la surface du milieu 






créent un champ de déplacement stationnaire. La présence d’une région dure dans un tissu uniforme se 
manifeste par une baisse d’amplitude de vibration dans la région dure. Cette méthode utilise un 
système d’imagerie ultrasonore Doppler pour détecter les vibrations. Elle a été développé par R. 
Lerner et K. Parker [91],[71],[72],[59]. Selon eux, l’élasticité du milieu est directement reliée à 
l’amplitude des déplacements. Les zones dures se révèlent par une amplitude de vibration plus faible. 
Cette méthode de détection est cependant confrontée aux limites de la mesure de déplacement par effet 
Doppler, qui ne fournit qu’une composante du champ le long de l’axe ultrasonore. Une deuxième 
limite vient de la difficulté à remonter aux paramètres viscoélastiques à partir de cette détection. Deux 
variantes de l'approche par mesure Doppler ont été proposées : la première proposé par Parker et al 
consiste à analyser et traiter l’amplitude du champ de déplacement pour déduire une estimation des 
variations de l’élasticité. La seconde proposée par Yamakoshi et al [133, 134] consiste à mesurer 
l’amplitude et la phase des vibrations en utilisant aussi une détection Doppler. Ces auteurs ont observé 
que la présence d’une inhomogénéité cause une perturbation dans la phase de la vibration. Le principal 
objectif était donc de mesurer la vitesse de la propagation de l’onde de cisaillement, pour remonter à 
une mesure du module de cisaillement grâce à la relation reliant la vitesse et le module d’Young (cf. 
Eq. I.8). 
 
• Elastographie par IRM (Imagerie par résonance magnétique) 
 
 L’utilisation de ce mode d’excitation n’est pas propre à la sonoélastographie. L’élastographie 
par résonance magnétique utilise également ce principe. Le système d’excitation basse fréquence est 
identique mais le système d’imagerie ultrasonore est remplacé par un appareil d’imagerie par 
résonance magnétique. Cette technique, initiée par le groupe de J. Greenleaf [84],[36], permet d’avoir 
une cartographie spatiale des trois composantes du champ de déplacement créé par la vibration. A 
partir de ces données des valeurs locales du module de cisaillement sont calculées [17]. Pour cela des 
algorithmes d’inversion ont été développés, qui permettent aujourd’hui d’estimer d’autres paramètres 
mécaniques des tissus : le module de cisaillement complexe [35],[88] où encore 
l’anisotropie[17],[111]. Ces paramètres s'avèrent intéressants pour la détection d'anomalies tissulaires 
comme illustré sur la Figure 1.4 ci-dessous.  






Figure 1.4 : sein présentant un carcinome. A gauche la carte de l’élasticité, à droite la carte d’anisotropie. 
[111] 
L’élastographie par RMN (résonance magnétique nucléaire) est aujourd’hui une des techniques les 
plus avancées pour caractériser mécaniquement les tissus mous, mais reste cependant relativement 
coûteuse et nécessite un temps d’acquisition et donc d’immobilisation assez long. Ces limites rendent 
cette approche inutilisable pour les organes en perpétuel mouvement, pour lesquels un dépistage 




 La vibroacoustographie est également une méthode basée sur la génération d'une vibration 
monochromatique. Elle a été introduite par le groupe de J. Greenleaf [39], et diffère des méthodes 
précédentes par son mode d’excitation. En effet, la vibration est créée par l’utilisation d’une force de 
radiation oscillante. Le chapitre II présentera plus en détail le principe de la force de radiation 
ultrasonore. Il est alors possible de générer une excitation mécanique à distance en focalisant un 
faisceau ultrasonore à l’endroit désiré. Le principe de la méthode développée par le groupe de J. 
Greenleaf est le suivant : le milieu est sondé par un transducteur coaxial qui contient deux zones 








Figure 1.5 : transducteur coaxial [39] 
Chaque zone du transducteur est pilotée par une onde de fréquence légèrement différente de l’autre 
zone. Au niveau de la position à imager, les deux ondes interfèrent et créent une modulation 
sinusoïdale de la densité d’énergie ultrasonore. Ceci induit une force de radiation acoustique qui 
oscille et fait vibrer la zone d'application à une fréquence égale à la différence entre les deux 
fréquences du transducteur. Il est donc possible de choisir la fréquence de vibration induite. En 
réponse à la force de radiation, un champ acoustique oscillant à la même fréquence que la force est 
émis par l’objet, et mesuré à une distance donnée à l’aide d’un hydrophone. Le principe de la méthode 




Figure 1.6 principe de l’imagerie vibroacoustographie[39] 
L’opération est répétée sur toutes les positions à caractériser dans le milieu. Cette technique a été 
utilisée pour détecter la calcification d'artères excisées [93], pour analyser la porosité de l’os [22], ou 
encore pour visualiser des microcalcifications dans le sein [40],[3]. L’inconvénient majeur de cette 
technique réside dans sa grande sensibilité aux propriétés des interfaces du milieu étudié. Elle est donc 
difficile à mettre en œuvre in vivo, et d’ailleurs la majorité des études a été faite sur des organes 





excisés. Des techniques dérivées de la vibro-acoustographie sont aujourd’hui proposées, basées sur le 
même principe d’excitation, mais pour lesquelles la méthode de détection repose sur l’interférométrie 
laser ou ultrasonore [27]. La vitesse des ondes de cisaillement en fonction de la fréquence peut ainsi 
être calculée pour déterminer le module de cisaillement complexe (élasticité et viscosité de 
cisaillement). Récemment, un système de vibro-acoustographie a été intégré à une machine de 
mammographie [4] pour une détection des microcalcifications dans le sein. 
 
 En parallèle de ces techniques basées sur une excitation monochromatique, d’autres approches 
ont été développées, fondées sur la détection de mouvements engendrés par une excitation 
impulsionnelle. On parle dans ce cas d'élastographie impulsionnelle. L'idée directrice de ces approches 
est la mesure des déplacements transitoires engendrés pour déduire les propriétés viscoélastiques de 
cisaillement des tissus. Nous nous limitons dans ce qui suit à une présentation des approches 
impliquant une force de radiation focalisée comme mécanisme d'excitation impulsionnelle.  
 
• "Shear Wave Elasticity Imaging" et  "AcousticRadiation Force Impulse Imaging" 
 
 La première méthode à avoir utilisé une force de radiation ultrasonore comme source localisée 
de vibration mécanique est la SWEI (Shear Wave Elasticity Imaging). Elle a été proposée pour la 
première fois par le groupe de Sarvazyan [104]. Cette méthode utilise comme excitation la force de 
radiation produite par la focalisation d’un faisceau ultrasonore intense pendant une durée brève, de 
l'ordre de la centaine de microsecondes. Le but est d’analyser la réponse mécanique du tissu à cette 
sollicitation impulsionnelle pour évaluer les propriétés viscoélastiques du tissu. La détection du 
déplacement induit au voisinage du foyer peut se faire avec le transducteur utilisé pour l’excitation, ou 
à l'aide d'un autre transducteur. L’approche proposée par Sarvazyan est différente des précédentes en 
ce qu'elle utilise une excitation impulsionnelle de courte durée, donc d’un large spectre fréquentiel. En 
plus du déplacement transitoire au foyer, cette excitation engendre des ondes de compression et de 
cisaillement transitoire qui se propagent dans le milieu. Sarvazyan et al. ont proposé un modèle 
mathématique pour décrire les oscillations de cisaillement dans les tissus biologiques créées par la 
force de radiation [102],[104], et ont formulé une expression analytique pour relier l’amplitude des 
déplacements créés au voisinage du foyer par la force de radiation d’un faisceau gaussien à l’élasticité 
et la viscosité locales. Par rapport aux méthodes présentées précédemment, cette technique à 
l’avantage d’être utilisée en profondeur en connaissant l’endroit de l’application de la force. La 
méthode tire aussi bénéfice de la forte atténuation des ondes de cisaillement dans les tissus, qui permet 
d’induire des oscillations mécaniques dans des zones limitées autour de la zone focale.  
 Un des premiers groupes qui a mis en œuvre cette idée pour en faire une technique de diagnostic 






déplacement créé, la réponse des tissus à la force est obtenue spatialement et temporellement. La 
deuxième méthode baptisée ARFI (Acoustic Radiation Force Impulse) se base sur l’intercorrélation 
des signaux ultrasonores détectés par le transducteur, qui permet de déduire le déplacement engendré 
par la sollicitation en fonction du temps. La Figure 1.7 illustre la réponse du milieu à l’endroit de la 
sollicitation transitoire. 
 
Figure 1.7 : Déplacement créé au foyer par la source mécanique impulsionnelle induit par la force de 
radiation en fonction du temps [104] 
L'obtention de la courbe indiquée sur le Figure 1.7 donne accès à la dynamique des tissus, temps de 
monté, maximum de déplacement (inversement proportionnel à la dureté de la zone), temps de 
relaxation (dépendant de la viscosité). La technique consiste à obtenir cette courbe pour chaque point 
du milieu, et à construire une image du milieu à partir d'un paramètre de la courbe. La faisabilité de la 
technique in vivo à été démontrée [85], et la technique est utilisée pour caractériser différentes 
organes, comme l’abdomen [38], ou pour évaluer les lésions dans les tissus gastro-intestinaux [90] Un 
inconvénient majeur de cette méthode est que les grandeurs imagées sont fonction des caractéristiques 
géométriques du faisceau ce qui rend toute mesure physique quantitative très difficile sinon 
impossible. 
 
• "Transient Elastography" 
 
 Afin d'obtenir des images quantitatives du module de cisaillement, il a été proposé à la fin des 
années 1990 au Laboratoire Ondes et Acoustique de l'ESPCI de suivre la propagation des ondes de 
cisaillement transitoires [23], plutôt que de mesurer le déplacement au voisinage immédiat de 
l'application de la force de radiation impulsionnelle. Différentes implémentations de cette idée ont été 





successivement développées [23, 103], pour aboutir à ce jour à l'approche dite « Super Sonic 
Imaging », qui combine une génération efficace d'onde plane de cisaillement et une imagerie 
bidimensionnelle de ces ondes par imagerie ultrarapide. 
 Dans cette approche, l’échographe est constitué d’une barrette ultrasonore composée de 128 
voies et pilotée par une électronique dédiée. L’image échographique n’est pas réalisée ligne par ligne 
en émettant successivement un ensemble de faisceaux focalisés, mais l’ensemble du milieu est éclairé 
en un seul tir en émettant une onde plane ultrasonore par le réseau de transducteurs, ce qui permet 
d’obtenir des cadences d’images allant jusqu'à 8000images/sec. Avec une telle cadence on obtient une 
image du milieu chaque 0.125 microseconde ce qui correspond à un déplacement de l’onde de 
cisaillement de l’ordre du millimètre pour des vitesses de l’ordre de quelques mètres par seconde. Une 
fois les acquisitions faites, le champ de déplacement induit par l’onde de cisaillement est calculé par 
l’intercorrélation des images échographiques successives. A partir de ces corrélations, la vitesse des 
ondes de cisaillement est estimée, ce qui permet de remonter facilement à la valeur du module de 
Young.  
 Les ondes planes de cisaillement sont générées par l’utilisation de la force de radiation 
acoustique [14]. Comme expliqué précédemment, cela permet de créer le mouvement de cisaillement à 
n’importe quel point dans le milieu par la focalisation de l’onde ultrasonore. De plus, cette force 
focalisée à distance permet aussi de créer des ondes de cisaillement planes dans le but de limiter 
l’atténuation géométrique, et de pouvoir déduire facilement la vitesse de propagation des ondes de 
cisaillement. L’utilisation d’une focalisation électronique permet de déplacer la zone de l’application 
de la force, et si ce déplacement de la zone de poussée est plus rapide que la vitesse de propagation des 
ondes de cisaillement (cf. Figure 1.8 ci-dessous) des ondes planes se forment avec un angle 




Figure 1.8 : simulation de la génération d'onde plane de cisaillement: déplacement induit à différents 






Des premiers tests cliniques encourageants ont été réalisés sur le sein [121], ainsi que pour la mesure 
d’élasticité de la cornée [122]. 
 
 Les méthodes de détection de mouvements transitoires de cisaillement engendrés par force de 
radiation présentées ci-dessus reposent donc sur l'utilisation des ultrasons. Précisons dès à présent que 
l'effet au cœur de ce travail de thèse concerne la détection par une méthode optique de tels 
mouvements de cisaillement induits en profondeur de milieux mous. 
 
1.2 Caractérisation optique des tissus biologiques 
 Nous venons de présenter diverses techniques qui permettent de caractériser l'élasticité des 
tissus mous. Nous avons illustré en particulier que la connaissance de ces propriétés permet de faire la 
distinction entre tissus sains et tissus défectueux.  Dans cette partie, nous allons présenter d’autres 
moyens de caractérisation basés sur la mesure de propriétés optiques qui s’avèrent également 
porteuses d'informations importantes sur la nature des tissus. Plusieurs approches sont en cours 
d’investigation dans différents groupes de recherche. Dans cette section, nous introduisons dans un 
premier temps les principales propriétés optiques des tissus biologiques, puis nous recensons les 
techniques majeures de caractérisation optique des tissus. 
 
1.2.1 Propriétés optiques 
 Les propriétés optiques des tissus biologiques pour les longueurs d'onde visibles et dans le 
proche infrarouge sont reliées à leur structure moléculaire. Elles sont intrinsèquement sensibles au 
changement de structure et de fonctionnement tissulaire. Leur détermination, non invasive et rapide, 
est donc de la plus grande importance. Parmi ces propriétés on peut citer la polarisation, la 
fluorescence, la diffusion et l’absorption. Dans cette partie, nous nous intéressons plus 
particulièrement à la diffusion optique qui peut révéler des changements dans les structures à l’échelle 
cellulaire et subcellulaire, et l’absorption qui peut être utilisée pour distinguer  des tissus sains de 
tissus tumoraux, dans les cas où ces tissus présentent une vascularisation différente. Plus 
particulièrement, des contrastes d’absorption optique permettent de quantifier l’angiogenèse et 
l’hypermétabolisme.  
 
NB: dans ce chapitre, on entend diffusion au sens anglais de "scattering" 
 
• L’absorption et son origine biologique 
 





 A l’échelle macroscopique, le coefficient d’absorption est défini comme la probabilité qu’un 
photon soit absorbé par unité de longueur de chemin. Elle est de l’ordre de 0.1cm-1 dans les tissus 
biologiques. Elle se produit dans le milieu quand l’énergie du photon correspond à une énergie de 
transition électronique, vibratoire ou rotationnelle d’une molécule. La plupart du temps, cette énergie 
est transformée en chaleur, ce même processus permettant donc l’utilisation de lasers pour la thérapie. 
D’un point de vue macroscopique, on considère généralement qu’un milieu réel est constitué de 
population de différents particules réparties localement de façon uniforme. Une modélisation simple 
consiste à assimiler chaque particule à une sphère de taille proportionnelle à son pouvoir d’absorption. 
Le raisonnement se fait avec un coefficient d’absorption moyen caractérisant le milieu. La variation 
d’intensité dans un milieu où la seule forme d’atténuation est l’absorption est donnée par l’expression 
suivante : 
 
où dI est l’intensité d’un faisceau collimaté le long d’une trajectoire élémentaire dx , avec aμ  le 
coefficient d’absorption du milieu, exprimé en cm-1. Cette expression montre que le pourcentage de 
lumière absorbé dans l’intervalle [ ],x dx  est proportionnel au produit du coefficient d’absorption et 
dx .le signe négatif est du à la décroissance de l’intensité quand x augmente. L’intégrale de l’équation 
donne la loi de Beer : 
 
où 0I  est l’intensité incidente et I  l’intensité transmise. 
L’absorption optique dans les tissus biologiques est causée principalement par l’hémoglobine, la 
mélanine et l’eau. L’hémoglobine est responsable du transport de l’oxygène par les hématies dans le 
sang. Elle peut donc être dans deux états : hémoglobine oxygénée et hémoglobine désoxygénée. La 
Figure 1.9 ci-dessous montre le coefficient d’extinction (extinction = atténuation + diffusion,sachant 
que l’absorption est dominante [129]) des deux états pour une plage de longueur d’onde allant du 
visible jusqu'à l’infrarouge.  
 
 
       a
dI dxI μ= −          I.10







Figure 1.9 : spectre d’absorption des hémoglobines (http://omlc.ogi.edu/spectra/hemoglobin/index.html) 
Les deux états ont un coefficient d’extinction semblable avec des grandes valeurs aux faibles 
longueurs d’onde du visible. A partir de 600nm les deux courbes diffèrent avec plus d’absorption pour 
l’hémoglobine désoxygénée. On peut remarquer la présence d’une zone commune de faible absorption 
dans le rouge et l’infrarouge. Cette zone est communément appelée la fenêtre thérapeutique. Pour 
l’eau qui représente une fraction importante du volume des tissus mous, cette fenêtre de longueur 
d’onde présente la plus faible absorption. La Figure 1.10 représente le coefficient d’absorption en 
fonction de la longueur d’onde pour l’eau. 






Figure 1.10 : spectre d’absorption de l’eau, principal composant des tissus biologiques [54]    
D’autres composantes des tissus biologiques comme la mélanine présentent une forte absorption à des 
faibles longueurs d’onde. Cette absorption décroît continûment entre 200nm et 1100nm comme on 
peut voir sur la Figure 1.11. 
 
Figure 1.11 : spectre d’absorption de la mélanine 
La mélanine et l’hémoglobine présentent plus d’absorption dans la région du rouge et proche 
infrarouge mais leur absorption est moins importante que l’eau à cause de la faible fraction de volume 






C’est donc dans la région du rouge et proche infrarouge que l’absorption globale des tissus 
biologiques est minimale. Cette région est appelée fenêtre thérapeutique. Pour pouvoir traverser 
plusieurs centimètres dans le corps humain, c’est donc à ces longueurs d'onde qu’il faut sonder le 
milieu. L’absorption moyenne des tissus dans cette région est de l’ordre de 0.1 à 0.5 cm-1[45]. 
 
• La diffusion et son origine biologique 
 
 Lors de sa propagation dans les tissus, la lumière rencontre plusieurs structures de différentes 
formes et tailles allant de 10 nm à quelques µm pour les cellules. Sous l’effet de l’onde incidente, les 
charges de la particule se mettent à osciller, se transformant ainsi en un dipôle oscillant qui rayonne 
des ondes secondaires à la même fréquence que l’onde incidente. Chaque structure se comporte ainsi 
comme source de lumière secondaire. Ce processus permet d’expliquer le ralentissement du front 
d’onde à l’intérieur du milieu. Il justifie l’introduction de l’indice de réfraction n, qui caractérise la 
variation de la vitesse de phase de l’onde dans le milieu par rapport au vide.  Il est de 1.4 dans les 
tissus [20]. Il est possible de montrer qu’en raison de la présence d’interférences destructives, dans un 
milieu homogène, la lumière se propage uniquement en avant. La présence d’irrégularité au sein d’un 
milieu réel provoque l’émission de lumière dans d’autres directions. Par contre, les nombreuses 
irrégularités de densité ou de composition à l’intérieur des tissus biologiques expliquent la forte 
diffusion de la lumière dans ces milieux. Il existe plusieurs régimes de diffusion qui dépendent des 
tailles des diffuseurs par rapport à la longueur d'onde. La diffusion de Rayleigh intervient quand 
l’onde rencontre une particule de taille plus petite que la longueur d’onde incidente. Dans ce cas, le 
rayonnement est isotrope. Pour des particules de tailles comparables à la longueur d'onde, on décrit la 
diffusion avec la théorie de Mie [81]. La rediffusion a lieu préférentiellement vers l’avant au fur et à 
mesure que la taille de la particule augmente. Pour des structures encore plus grandes, l’optique 
géométrique suffit pour décrire la diffusion. Les différentes indicatrices d’intensité sont représentées 
sur la Figure 1.12 [110] 






Figure 1.12 : indicatrice d’intensité de quatre particules sphériques, de rayon de 10 nm, 0.18 µm, 1 µm 
et 5 µm, calculé numériquement d’après la théorie de Mie. L’indice du milieu est de 1 et celui des sphères 
est de 1.5. La longueur d’onde vaut 800nm. Dans le premier cas le rayon est très petit devant la longueur 
d’onde, cela correspond au domaine de Rayleigh. [110] 
Dans les tissus biologiques et à cause de leur grande hétérogénéité et de la grande densité de diffuseur, 
il n’est pas possible d’appliquer directement la théorie de la diffusion simple. Le raisonnement se fait 
alors à l’échelle macroscopique avec un coefficient de diffusion moyen caractérisant le milieu. Il est 
défini de la même façon que le coefficient d’absorption. La quantité de lumière collimatée I  non 
diffusée qui traverse un milieu diffusant non absorbant d’épaisseur x est donnée par l’expression 
suivante : 
 






où sμ  est le coefficient de diffusion, exprimé en cm-1. On définit aussi le libre parcours moyen 
1 sl μ= , représentant la distance moyenne que parcourt un photon entre deux diffusions. Il est de 
l’ordre de 20 à 100µm[45] dans les tissus. 
 
Fonction de phase et facteur d’anisotropie 
 
 Afin de tenir compte de l’anisotropie du processus de diffusion, on introduit le facteur 
d’anisotropie g qui représente une mesure de l’angle moyen de diffusion. Lorsqu’un photon incident 
suivant la direction sG  subit un évènement de diffusion, la probabilité de diffusion dans la direction 'sG  
est donnée par la fonction de phase normalisée ( )',f s sG G . Dans la plupart des tissus biologiques, on 
suppose généralement que la fonction de phase ne dépend que de l’angle entre 'sG  et sG  (cette 
hypothèse peut être fausse pour les tissus anisotropes comme les tissus musculaires). On peut ainsi 
exprimer la fonction de phase en fonction uniquement du cosinus de l’angle de rediffusion. Le facteur 
d’anisotropie est défini comme le cosinus moyen de l’angle de rediffusion : 
 
Ce facteur varie de 0 pour une diffusion isotrope à 1 pour une diffusion uniquement vers l’avant (ce 
qui est équivalent à une propagation sans diffusion). Dans les tissus biologiques, la diffusion se fait 
préférentiellement vers l’avant avec un facteur d’anisotropie de l'ordre de 0.9. Il vaut par exemple 0.92 
dans le cerveau [16].  
Une fonction de phase à été proposée par Henyey et Greenstein pour simuler la dépendance angulaire 
de la diffusion de la lumière par des particules de petite taille dans le nuage interstellaire [58]. Cette 
fonction de phase s’est également avérée utile pour décrire la dépendance angulaire de la diffusion 
dans les tissus biologiques. Leur modèle nécessite la connaissance de g pour avoir accès au détail de la 
fonction de phase, donnée par l’expression suivante : 
 
Ce modèle a été confirmé expérimentalement à l’échelle macroscopique [42]. 
        
( ) ( )1
1
cos cos cosg f dθ θ θ
−
= ∫  I.13
        

















A partir de sμ et g on définit le coefficient de diffusion réduit ( )' 1s s gμ μ= −  qui peut être considéré 
comme un coefficient isotrope équivalent. L’inverse du coefficient est le libre parcours moyen de 
transport : ( )* 1 1sl gμ= − . On peut l'interpréter comme la distance au bout de laquelle un photon a 
perdu la mémoire de sa direction initiale, ou encore comme la distance entre deux événements 




L’extinction, incluant l’effet de l’absorption et de la diffusion du faisceau collimaté, est contrôlée par 
le coefficient tμ définit par : 
 
L’intensité totale du faisceau collimaté (dit aussi balistique) est donnée par : 
 
Enfin on définit un coefficient d’extinction effectif ( )'3 a a seffμ μ μ μ= + qui décrit l’extinction de la 
lumière diffusée, et non de la lumière balistique. Pour les tissus, dans le proche IR, le coefficient de 
diffusion est très grand devant le coefficient d’absorption, l’expression devient donc '3 a seffμ μ μ=  , 
et sa valeur varie entre 1.5 et 60cm-1 [103].  
 
Dans le cadre de la description de la propagation multidiffusive de la lumière dans les tissus 
biologiques, les principaux paramètres des tissus sont donc: l’absorption aμ , la diffusion sμ  et le 
facteur d’anisotropie g. Dans la partie qui suit nous allons présenter quelques techniques ayant pour 
but de caractériser les tissus par ces paramètres. 
 
1.2.2 Les techniques de caractérisation purement optique 
 L’œil a été le premier système d’imagerie pour le diagnostic clinique. Dés 1831 Bright 
constatait l’intérêt de la lumière pour l’observation du cerveau d’un patient souffrant d’hydrocéphalie. 
Le flou des images optiques constituait pourtant une forte limitation à leur utilisation en profondeur 
des tissus. Malgré les progrès scientifiques réalisés le siècle dernier, en particulier en microscopie, on 
est loin de remédier à cette limite. Mais le potentiel clinique de la détection optique lui confère un 
        a stμ μ μ= +          I.15






intérêt primordial et fait l'objet de nombreuses recherches. En effet, les contrastes apportés par 
l’imagerie optique sont très prometteurs, à la fois par leur potentiel à différentier tissus sains et 
malades par l’intermédiaire de leurs propriétés d’absorption et de diffusion intrinsèques, et par la 
possibilité d’accès à des paramètres fonctionnels grâce à leur absorption spécifique aux différentes 
longueurs d’onde (par exemple selon le taux d’oxygénation de l’hémoglobine).    
 
 Plusieurs techniques pour caractériser les propriétés optiques des milieux biologiques ont été 
développées récemment.  Dans cette partie, nous allons présenter les principales. Ces techniques sont 
traditionnellement classées en fonction du type de trajectoires des photons qu’elles utilisent. Cela 
conditionne les épaisseurs limites qu’elles permettent d’atteindre et l'intensité du faisceau balistique 
décroissant exponentiellement. A la traversée d’un milieu diffusant, on peut définir trois catégories de 
photons : les photons balistiques, "serpentiles" et diffusés. Le schéma ci-dessous illustre ces 
différentes catégories et leur proportion relative.  
 
 Figure 1.13 : Type de photons qui traversent un milieu diffusant, au cours d'une expérience résolue 
en temps. 
La particularité des photons balistiques est qu’ils se propagent en ligne droite sans subir de diffusion. 
Plus le milieu est épais plus ils se font rares (à cause de la décroissance exponentielle avec la 
profondeur, cf. eq I.16). Ils sont aussi les premiers à en ressortir. Ils contiennent l’information la plus 
utile pour la caractérisation du milieu. 
Les photons serpentiles sont des photons qui ont subi suffisamment peu de diffusion pour avoir gardé 
à peu près leur direction initiale. Ils sont un peu plus nombreux que les photons balistiques, mais leur 
nombre décroît également rapidement pour les milieux épais. On s’en sert parfois pour l’imagerie 
directe. Les photons diffusés sont les plus nombreux à épaisseur grande devant le libre parcours 
moyen de diffusion. Leurs chemins, tortueux, ne permettent pas d'en connaître la provenance. Ils ne 
peuvent pas servir pour former une image directe, basée sur une propagation en ligne droite, mais il 













• L’imagerie des photons balistiques 
 
 Le signal balistique présente l’énorme avantage de pouvoir fournir une image « directe » du 
milieu exploré, basée sur la propagation en ligne droite de l'optique géométrique. Malheureusement, 
leur nombre diminue exponentiellement (variation en tle μ− , où l est l’épaisseur du tissu, tμ son 
coefficient d’extinction total). Pour cette raison, les méthodes basées sur ces photons sont limitées à 
des profondeurs d’exploration qui ne dépasse pas le millimètre [106]. Pour augmenter cette 
profondeur, certaines techniques prennent aussi en considération les photons dit serpentiles, c'est-à-
dire peu diffusés, qui se sont légèrement éloignés de la ligne droite. Plus on collecte de photons 
serpentiles, meilleure sera la profondeur de pénétration. Cependant, la distinction entre photons 
diffusés et serpentiles n’est pas nette, et compromet la résolution spatiale qui décroît si on collecte des 
photons de plus en plus diffusés.  
 
 Différentes approches ont été proposées pour pouvoir isoler de tels photons parmi l’océan des 
photons diffusés. 
  
La microscopie confocale 
 
La sélection spatiale représente l’approche la plus simple. Elle consiste à filtrer spatialement les 
photons multidiffusés dans des directions autres que la ligne droite. La microscopie confocale a été 
inventée par Minsky en 1957[82]. Sa technique permet de séparer les photons balistiques des autres 
photons, en focalisant le faisceau dans un plan de l’échantillon à l’aide d’un objectif de microscope, 
cet objectif permet de récolter les photons et faire l’image du point. En plaçant un diaphragme devant 
le détecteur on bloque les photons provenant d'un autre plan que le plan de focalisation. Le 
diaphragme permet donc d’éliminer la lumière diffusée. En balayant la position du diaphragme dans 
toutes les directions, on peut reconstituer une image 3D du milieu. Ce principe permet d’avoir une très 
bonne résolution en profondeur avec comme seule limite la diffraction. Le principe de la technique est 









Figure 1.14 : principe de la microscopie confocale 
Des microscopes confocaux sont largement utilisés aujourd'hui, en particulier pour l’imagerie de 
fluorescence [10]. Un appareil commercial peut réaliser des images en réflexion avec une résolution 
de l’ordre du micron et une profondeur allant jusqu'à 5 fois le libre parcours moyen.  
 
Détection par sélection temporelle 
 
 D’autres approches, basées sur la sélection temporelle, ont vu aussi le jour : en effet, la 
propagation en ligne droite des photons balistiques se fait plus rapidement que les autres photons 
comme on peut le voir sur la Figure 1.13. L’idée donc est d’envoyer une impulsion laser brève et de 
sélectionner temporellement les photons rapides. La difficulté est de réaliser des portes temporelles 
suffisamment courtes pour obtenir une bonne résolution. Deux catégories de technique ont été mises 
au point, se basant soit sur la rapidité des temps de réponse des photodiodes et les multiplicateurs de 
photons, soit sur des phénomènes d’optique non linéaire. Ces approches restent limitées à des 

















La tomographie optique cohérente (OCT) 
 
 L’une des approches qui s’est le plus développée récemment est la sélection par cohérence 
temporelle, qui a donnée naissance à la tomographie optique cohérente plus connue sous l’acronyme 
anglais d'OCT (optical coherence tomography). Son principe a été proposé par Fujimoto et al. en 
1991[61] comme technique d’imagerie optique non invasive. Elle repose sur l’interférence de deux 
trains d’onde de photons balistiques ayant parcouru séparément un chemin optique identique à la 
longueur de cohérence de la source, qui fixe ainsi la résolution axiale et la performance de l’étude. En 
effet la profondeur est résolue par le biais du phénomène d’interférence entre le signal d’intérêt et la 
référence, dicté par la durée de cohérence de la source. Avec un échantillon diffusant, et donc 
susceptible de rétrodiffuser de la lumière balistique provenant de différentes profondeurs, on peut 
parvenir à l’imagerie de couches enfouies à partir des informations de contraste des mesures 
interférométriques. La résolution axiale est donnée par 2cL n  avec cL  la longueur de cohérence de la 
source et n l’indice de réfraction. Les couches sont repérées par la position du bras référence. En 
pratique, pour filtrer les photons diffusés de toute part, le signal d’interférence de faible cohérence est 
modulé grâce au déplacement sur l’axe du miroir de référence (miroir de référence Figure 1.15). En 
utilisant la technique hétérodyne le signal cohérent est récupéré. La résolution atteignable in vivo est 
de l’ordre du micron [61], et la profondeur est de l’ordre de 10 fois le libre parcours moyen [34]. Une 
variante de la technique est l’OCT dans le domaine de Fourier, basée sur une détection spectrale 
permettant d'éviter de moduler le champ référence [70]. Ces techniques de détection nécessitent un 
balayage point par point de l’échantillon. Les méthodes dites d'OCT plein champ permettent de 







Figure 1.15 : schéma du principe de la tomographie optique cohérente 
Les différentes implémentation de l'OCT ont été utilisées pour l’imagerie de divers tissus biologiques 
tels que la peau [108], les dents [8] [130] [126], ou en ophtalmologie pour imager les structures 
intraoculaire (rétine, cornée….)[101],[119], [57], son principal désavantage reste sa faible longueur de 
pénétration.  
 
• La tomographie optique de diffusion (DOT) 
 
 Comme on peut le constater les techniques d'imagerie utilisant les photons balistiques ou quasi-
balistiques sont fortement limitées en terme de profondeur de pénétration, excluant leur usage pour 
explorer en profondeur des organes épais comme le sein et le foie. C’est pour pallier cette limite que 
d’autres techniques ont vu le jour. Parmi ces techniques, on trouve la tomographie optique diffuse, 
connu sous son acronyme anglophone DOT (diffuse optical tomography). Elle a émergé sous 












décennies grâce au perfectionnement des modèles mathématiques décrivant la propagation de la 
lumière dans les tissus, ainsi qu’au développement technologique des sources de lumières et des 
détecteurs. Elle utilise une instrumentation non invasive relativement peu coûteuse et une illumination 
dans le domaine de l’infrarouge, non ionisante. 
Son principe se base sur la détection de photons multidiffusés qui ont traversé le milieu, d'une série de 
points d'injection à une série de points de détection. Un modèle de propagation lumineuse permet 
ensuite de simuler l’expérience réalisée. La construction de l’image consiste à résoudre le problème 
inverse. Plusieurs techniques sont utilisées :  
- les techniques temporelles enregistrent la réponse du milieu à une excitation impulsionnelle 
ultracourte et mesure le profil temporel de l’intensité lumineuse, à l’aide par exemple d’une 
caméra à balayage de fente [107],[33],[56, 136]. Un des inconvénients de cette technique est 
le prix élevé de ce type de détecteur. 
- d’autres techniques utilisent des sources de lumière continue ou modulée à basse fréquence, et 
mesurent l’intensité totale à la surface de sortie. Par contre, chaque mesure recueille peu 
d’information et impose par conséquence la multiplication de nombre de mesures. 
 
 La détection se fait soit en transmission soit en rétrodiffusion. Plus le nombre de sources et de 
détecteurs est important, meilleure sera la résolution spatiale. Mais la résolution du problème inverse 
sera plus complexe. On peut obtenir avec cette approche une distribution interne du coefficient 
d’absorption et de coefficient de diffusion réduit en 3 dimensions. Les images physiologiques de la 
concentration en hémoglobine, l’oxygénation du sang, en eau et lipides sont dérivées ensuite de ces 
informations.  
La technique trouve essentiellement ses applications pour l’étude des tumeurs des seins 
[50],[100],[53], l’imagerie fonctionnelle du cerveau [18, 19], l’étude fonctionnelle des muscles[94] 
ainsi que la surveillance de thérapie radiologique[117, 118]. 
Sur la Figure 1.16 sont présentées des coupes de sein  (mammographie optique) obtenues en utilisant 
72 sources et détecteurs [109], répartis autour du sein comme illustré à droite de la figure : les coupes 








Figure 1.16 : coupes d’un sein en utilisant 72 sources (bleu) et détecteurs (rouge) répartis autour du sein. 
Les images à gauche sont obtenues par mesure d’absorption, au milieu par mesure de diffusion. [109] 
La profondeur d’exploration de cette technique est seulement limitée par la performance du détecteur 
utilisé. Mais la limite la plus importante qui pénalise la technique est sa faible résolution spatiale qui 
est de l’ordre du centimètre à des profondeurs centimétriques. La technique souffre aussi du temps de 
calcul pour les reconstructions. 
 
1.3 Approches combinant optique et acoustique 
 Les différentes techniques de caractérisation optique présentées ci-dessus présentent deux 
importantes limites liées soit à la profondeur de pénétration, soit à la faible résolution. Il existe donc 
un besoin de techniques qui permettent d’avoir à la fois une très bonne résolution et une grande 
longueur de pénétration. Un intérêt est par exemple de prévenir les foyers cancéreux à un stade 
précoce. La principale difficulté dans les milieux biologiques est la forte diffusion, qui comme nous 
l’avons vu, empêche d’avoir une image bien résolue des propriétés optiques en profondeur. On ignore 
en effet le chemin parcouru par les photons à cause de la multi-diffusion. Des techniques combinant 
lumière et ultrasons ont vu le jour depuis un peu plus d'une dizaine d'année dans le but de localiser la 
provenance des photons diffusés et de tirer profit des avantages complémentaires de la lumière et des 
ultrasons dans les tissus mous.  
 Dans cette partie, nous allons présenter trois approches mélangeant optique et ultrasons dans les 
tissus. Deux sont destinées à une caractérisation optique résolue au mm à plusieurs cm de profondeur : 
la photo-acoustique et l’acousto-optique. La troisième a été développée pour une caractérisation des 
propriétés mécaniques de propriétés de surface, utilisant une détection optique de faible déplacement.  
Sources et détecteurs 






1.3.1 Imagerie photoacoustique 
 L’effet photoacoustique (ou encore optoacoustique) a été découvert en 1881 par A.G. Bell [11], 
qui a observé la génération d'ondes sonores en irradiant un gaz avec une lumière modulée absorbée par 
une ampoule contenant le gaz. Depuis sa découverte, cet effet resta longtemps inexploité dans le 
contexte de la caractérisation des tissus. C'est seulement depuis une dizaine d'année que cet effet est 
utilisé pour l'imagerie biomédicale des tissus, et plusieurs groupes de part le monde développent cette 
technique. Son principe est basé sur la génération d’onde acoustique par absorption d'une onde 
électromagnétique. Plusieurs effets physiques sont responsable de la génération photoacoustique dans 
les tissus, le plus important étant la génération thermoélastique. Il consiste en l'expansion 
thermoélastique causée par l’augmentation instantanée de température résultant de l’apport d’énergie 
fourni par une source laser au niveau d'une zone optiquement absorbante. L’amplitude de l’onde 
résultante dépend de la quantité de lumière absorbée, du coefficient d’absorption de la zone ainsi que 
des dimensions de l'absorbeur. Le mécanisme régissant la création de l’onde acoustique est décrit par 
l’équation suivante qui relie l'énergie  apportée par la source lumineuse et la pression  à la position r et 
à l’instant t dans un milieu acoustiquement homogène, en négligeant la viscosité et la diffusion 
thermique.  
 
Où ( ),H r t  est la densité volumique de puissance apportée par le laser, c la vitesse du son,β  le 
coefficient d’expansion volumique isobare, et pC la chaleur spécifique. 
Le principe de l’imagerie est d’illuminer le milieu biologique avec des impulsions de courte durée à 
l’aide d’un laser impulsionnel. Le fait d’utiliser des sources d’énergie impulsionnelles suffisamment 
brèves est nécessaire afin que soit émise des ondes acoustiques impulsionnelles dont on peut identifier 
la provenance par les méthodes classiques de l'imagerie ultrasonore. La fréquence centrale de l’onde 
émise est liée à la taille de l’absorbeur optique, dans l'hypothèse où l'absorption est suffisamment 
brève. En pratique, la majorité des implémentations de la technique utilise des lasers nanosecondes. 
L'imagerie ultrasonore peut être réalisée soit à l'aide d'un transducteur monoélement qui doit être 
mécaniquement déplacé, soit à l'aide de barrettes ultrasonores d'imagerie. A partir de signaux de 
nature acoustique, on construit une carte d’absorption optique du milieu. C'est la distribution 
d'absorption qui crée les sources (propriétés optiques), mais la résolution est celle de la technique 
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d'imagerie, à savoir la résolution des ultrasons. Elle est essentiellement limitée par l'atténuation à haute 
fréquence des ondes ultrasonores, et est donc analogue à la résolution des images échographiques à 
des profondeurs comparables. Cette technique a des applications médicales variées: la sensibilité pour 
détecter de petites tumeurs [37] a été explorée, elle a été aussi utilisée pour imager des vaisseaux 
sanguins [60] en 3D comme on peut le voir sur la Figure 1.17. 
 
Figure 1.17 : Image in vivo de la concentration d’hémoglobine des vaisseau sub-cutané d’une main 
humain [135] 
 
Selon les longueurs d'onde optique utilisées, l'imagerie photoacoustique peut permettre la visualisation 
de contraste optique intrinsèque telle que la vascularisation (voir Figure 1.17), mais aussi la détection 
d'agent de contrastes optiques (par exemple ciblées sur des tumeurs[24]). 
Cette méthode de détection a plusieurs inconvénients. Tout d’abord, la quantité de lumière (diffusée) 
décroît rapidement avec la profondeur or la technique est applicable tant que le signal photoacoustique 
est suffisamment fort pour être détectable. Cependant, des images ont été obtenues avec une résolution 
millimétrique pour des profondeurs de plusieurs cm[69]. De plus, l’inhomogénéité de la distribution 
de lumière dans le milieu rend difficile l'obtention d'images quantitatives. Actuellement, de 
nombreuses recherches cherchent à déduire des paramètres quantitatifs de telles images. La difficulté 
vient essentiellement de l’hétérogénéité du milieu diverses propriétés du milieu et de la méthode 
utilisée. 






 Ces limites n'empêchent cependant pas cette approche de fournir des résultats prometteurs et 
spectaculaire pour l'imagerie des tissus, et connaît actuellement un réel essor qui la place au premier 
rang des techniques combinant lumière et ultrasons. Elle bénéficie notamment de l'avantage de 
requérir de la puissance lumineuse (pour atteindre des profondeur suffisantes) sans condition sur la 
cohérence de la lumière utilisée, contrairement à la détection acousto-optique que nous introduisons 
dans la section qui suit. 
 
1.3.2 Imagerie acousto-optique 
 Comme l'imagerie photo-acoustique, l’imagerie acousto-optique en milieu diffusant est 
également une technique qui combine les ultrasons et la lumière diffuse pour caractériser optiquement 
les milieux diffusant en profondeur, avec la résolution des ultrasons. Son principe général est basé sur 
la création d’une source virtuelle de photons modulés par les ultrasons. En outre, cette source de 
dimension finie millimétrique est localisée en profondeur dans un milieu fortement diffusant. Elle 
peut-être déplacée point par point dans le milieu, et en enregistrant le signal (quantité de photons 
modulés) qui émerge de cette source, on peut alors fabriquer une image du milieu. La quantité de 
photons modulés va dépendre des propriétés optiques et ultrasonores de l’endroit où est née la 
modulation. Les ultrasons étant facilement focalisés dans les tissus, les dimensions de la source de 
photons modulés sont dictées par les ultrasons. Pour créer cette source, les chercheurs exploitent le 
phénomène d’interaction de la lumière avec les ondes acoustiques, qui a été prévu en milieu 
transparent par le physicien français Léon Brillouin en 1922 et mis en évidence expérimentalement 
simultanément aux États-Unis (Debye et Sears)[32] et en France (Lucas et Biquard)[77]. 
 Les premiers à avoir proposé l’utilisation de l’interaction acousto-optique pour l’imagerie des 
milieux diffusants sont D. Dolfi et F. Micheron (brevet déposé en 1986). L’idée a été reprise ensuite 
par plusieurs groupes de recherche, après l’apparition des lasers monomodes suffisamment puissant et 
cohérent pour que la lumière qui traverse plusieurs centimètres de tissus reste cohérente (cohérence à 
la base de la détection des photons modulés). La première expérience qui a mis en évidence la 
présence des photons modulés par une onde acoustique en milieu optiquement diffusant a été réalisée 
par Marks et al. dans un milieu liquide[80]. A la suite de cette étude W. Leutz et G. Maret [73] ont 
proposé une expérience de modulation acousto-optique du speckle issue du milieu diffusant liquide, 
ainsi qu’un modèle théorique de l’interaction. L’équipe de L. Wang au Texas a présenté la première 
image optique en deux dimensions [127].  
Comme évoqué brièvement ci-dessus, le principe de la méthode se base sur un "marquage" des 
photons monochromatiques qui passent à travers la zone insonifiée par l’onde ultrasonore. La faible 






l’espace en profondeur des tissus, et donc de localiser le marquage. Le "marquage" en lui-même 
consiste en la modulation périodique de la phase des photons par le passage des ultrasons, qui se 
traduit spectralement par la création de bandes latérales autour de la fréquence de la lumière, décalées 
d’un multiple de la fréquence des ultrasons. Pour des décalages de l'ordre du MHz, il faut donc que la 
largeur spectrale de la lumière soit inférieure au MHz. Ceci constitue donc la première condition sur la 
cohérence de la lumière pour exploiter cet effet. Deux mécanismes schématisés sur la figure 1.18 sont 
responsables de cet effet. Le premier mécanisme est l’effet de la compression-dilatation induit par le 
passage de l’onde qui crée une variation de densité et par conséquence une variation d’indice du 
milieu sondé. Le deuxième mécanisme est induit par le déplacement des diffuseurs sous l’action de 
l’onde acoustique. Ce déplacement, qui suit l’amplitude de l’onde, module la longueur du chemin 
optique des photons avec qui il interagit. Ces deux mécanismes se traduisent donc tous les deux par 
une modulation de phase, à l'origine de l'apparition de bandes latérales dans le spectre de la lumière. 
 
 
Figure 1.18 : Schéma des mécanismes de la modulation de phase par les ultrasons [110] 
L’estimation du signal acousto-optique se fait par le biais des figures de speckle résultant de 
l’interférence de tous les ondelettes créées par la diffusion. Ces ondelettes ont parcouru des longueurs 
de chemin différent. Une des façons les plus simple de détecter l'effet acousto-optique est de calculer 
le contraste de la figure de speckle avant et pendant l’application des ultrasons: la présence de photons 
décalés en fréquence se traduit par une superposition de différentes figures de speckle indépendante 
qui diminue le contraste du speckle global. Pour la plupart des implémentations de la méthode, le 
signal acousto-optique consiste en une mesure quantitative liée à la quantité de photons décalés en 





fréquence d'une fois la fréquence ultrasonore. La détection se fait dans ce cas soit par un 
monodétecteur[127] qui détecte un seul grain de speckle, ou par des approches plus élaborées utilisant 
soit une caméra utilisée comme une multitude de monodétecteurs pour augmenter le rapport signal sur 
bruit.[74, 75, 95] ,[51], soit des matériaux photoréfractifs [83],[95, 96] couplés à des méthodes de 
détection basées sur l’holographie hétérodyne[52]. 
 
 Malgré des résultats encourageants sur modèles de tissus, cette technique souffre à d'une réelle 
difficulté d'implémentation in vivo, liée d'une part à la faible quantité de photons modulée (la quantité 
de photons en provenance de zones profondes étant elle-même déjà faible), et d'autre part à la 
décorrélation de la lumière dans les milieux vivants. Les méthodes de détection étant basées sur la 
cohérence de la lumière (idéalement monochromatique), tout phénomène de décorrélation se traduit 
par une diminution des photons utiles. La combinaison entre les ondes acoustiques et optiques permet 
d’avoir à la fois une information optique en profondeur avec une résolution ultrasonique. Malgré 
plusieurs années de recherche intensive son application in vivo demeure inexistante à cause des limites 
évoquées plus haut. 
    
1.3.3 Optoélastographie de surface 
 Elle a été introduite par schmitt [105] dans le but de détecter des lésions sub-surfaciques avec 
une méthode sensible à des petits déplacements. L’idée directrice est d’imager la réponse mécanique 
d’un milieu à une contrainte avec des méthodes optiques. La faible longueur d’onde optique permettra 
une meilleure sensibilité aux petits déplacements, comparée à des méthodes basées sur la détection 
ultrasonore [89]. Une implémentation de la technique utilise le système de détection OCT basé sur 
l’interférométrie de Michelson pour imager avec des résolutions micrométriques la déformation 
induite sur la surface tissulaire par une compression. Les images s’effectuent en scannant le milieu. La 
première mesure est prise en pré-compression et la deuxième pendant la compression. Le traitement se 
fait par le calcul de corrélation entre deux blocs de pixels des deux images obtenues. Sans présence de 
mouvement elle vaut 1. La technique permet donc d’évaluer des déformations de faible amplitude qui 
ne peuvent pas être mesurées par d’autres techniques, et de plus avec une meilleure résolution spatiale. 
Cet avantage s’effectue cependant au détriment de la profondeur imagé lié à l'approche par OCT 
(typiquement quelques centaines de microns).  
La technique souffre de plus de la présence de mouvements naturels des tissus dus à la respiration et la 
circulation du sang. Ceux-ci peuvent induire des erreurs de mesures et sont d'autant plus pénalisant 
qu’avec la technique de détection utilisée, l’image se fait en plusieurs secondes (le temps de balayer la 
zone d'étude). Pour prendre moins de temps entre deux acquisitions, celle-ci peut se faire ligne par 






naturelle, une méthode d’évaluation du module de Young basée sur la résolution de l’équation d’onde 
a été proposée [76] sans avoir besoin de passer par la corrélation des speckles. La détection se fait 
avec un système d’imagerie OCT dans le domaine de Fourier. 
 Une autre variante de cette technique, proposée par Kirkpatrick [66], est nommée élastographie 
acousto-optique. Elle consiste en l’investigation des propriétés mécaniques des tissus. Elle est 
également basée sur le suivi de speckle et est déjà utilisée avec succès pour la caractérisation 
mécanique non destructive des matériaux [97]. Le milieu est illuminé par une onde cohérente, alors 
qu’une caméra enregistre les images de speckle en rétrodiffusion à l’aide d’un objectif. Pendant la 
prise d’image le milieu subit une déformation qui se propage sur la surface (onde de Rayleigh) à l’aide 
d’un vibreur. Le schéma de l’expérience est représenté sur la Figure 1.19. 
 
Figure 1.19 : schéma de l’expérience utilisé pour l’élastographie  l’acousto-optique [67] 
La technique a été appliquée pour étudier des propriétés biomécaniques des parois artérielles [25, 64], 
ou pour des plaques athéro-sclérotiques[26]. Mais les limitations liées au problème de la décorrélation 
naturelle du speckle demeurent à cause des longs temps d’acquisition utilisé (5 ms) comparé au temps 
de mouvement du milieu. Ceci empêche l'obtention de valeurs quantitatives précises. En outre, cette 
technique reste une technique de caractérisation de surface. 
 
1.4 Contenu du travail de thèse  
 Notre travail s'inscrit dans le cadre de la caractérisation des tissus mous. Nous avons présenté 
succinctement dans les 3 sections précédentes des approches permettant de caractériser 





mécaniquement et optiquement les milieux biologiques, par des approches mécaniques, optiques, ou 
combinant mécanique et optique. Plus précisément, notre travail s’inscrit dans le contexte de la 
recherche de techniques d'imagerie combinant lumière et effets mécaniques. Il vise à étudier la 
détection optique d'un mouvement crée en profondeur d'un milieu diffusant par la force de radiation 
ultrasonore. Nous avons choisi d'appeler la méthode développée à partir de cet effet optoélastographie 
transitoire. 
 
1.4.1 Optoélastographie transitoire  
Notre approche, nommée optoélastographie transitoire, est une technique qui utilise la diffusion de 
lumière à travers les milieux optiquement diffusants pour détecter un mouvement transitoire de 
cisaillement créé par la force de radiation ultrasonore en profondeur. Elle combine donc propagation 
d’onde optique et mécanique. 
 
 La technique de détection proposée dérive de la DWS [92](Diffusing Wave Spectroscopy) 
utilisée pour étudier les fluctuations de milieux optiquement diffusants au travers de mesures optiques. 
La DWS exploite la diffusion subie par la lumière dans les milieux désordonnés, en reliant la 
fluctuation temporelle de la lumière diffusée au mouvement des diffuseurs par une étude de la 
corrélation temporelle de l’intensité détectée en transmission ou en rétrodiffusion. Plus précisément, 
notre méthode de détection s'est avérée très proche de l'approche dite MSDWS (MultiSpeckle 
Diffusing Wave Spectroscopy), pour laquelle les fluctuations sont mesurées à un instant donné en 
moyennant les informations obtenues sur une figure de speckle. Le moyennage permettant d'obtenir 
les fluctuations est donc dans ce cas un moyennage spatial, contrairement au moyennage temporel sur 
détecteur unique mis en œuvre en DWS.  Cette approche avec moyennage spatial permet en particulier 
d'étudier des fluctuations d'un milieu non stationnaire [131]. Le signal que nous mesurons dans ce 
travail consiste en une série temporelle de coefficients de corrélation entre des figures de speckle 
successives obtenues en transmission à travers des milieux fortement diffusants. Cette série temporelle 
est obtenue avec une cadence rapide devant les temps caractéristiques des mouvements que nous 
créons en profondeur. Pour créer ce mouvement en profondeur, nous utilisons la force de radiation 
ultrasonore, telle qu'elle est mise en œuvre dans les techniques d'élastographie présentées dans la 
section 1.1.3.2.  
 
 Notre méthode s'inscrit donc dans le cadre des techniques d'élastographie transitoire pour ce qui 
est de l'excitation du milieu et dans celui des mesures de fluctuations de speckle issus de milieu 
optiquement diffusant pour ce qui est de la détection. Elle peut-être vue à la fois comme une nouvelle 






nouvelle modalité d'excitation par rapport au principe de l'imagerie acousto-optique (section 1.3.2), 
comme une adaptation de la technique d'optoélastographie de surface (1.3.3 ) au cas en profondeur, ou 
comme un nouveau type de fluctuation détectable par les approches de type MSDWS discutée ci-
dessus.  
 
 Ce travail de thèse est une étude approfondie de cet effet (onde de cisaillement en profondeur 
détectée par fluctuations de lumière diffuse), qui a été mis en évidence expérimentalement pour la 
première fois au cours du stage de master d'Arik Funke. Notre travail a été effectué sur modèles de 
tissus mou et sur échantillons de blanc de poulet in vitro, avec pour objectif d'une part la 
compréhension physique des phénomènes observés et d'autre part d'étudier l’intérêt potentiel de 
l'approche dans le cadre de la caractérisation des tissus mous.  
 
1.4.2 Structure du manuscrit de thèse 
La présentation du travail effectué est structurée en trois chapitres, qui suivent ce premier chapitre 
d'introduction : 
 Le second chapitre est consacré à la présentation de l’effet optoélastographique, avec une 
introduction aux principaux concepts physiques nécessaires à la compréhension de cet effet. Nous 
décrivons ensuite le montage expérimental et le déroulement de l’expérience typique. Nous présentons 
finalement les résultats obtenus en fonction des différents paramètres dont s'est avéré dépendre le 
signal optoélastographique dans des modèles ("fantômes") de tissus mous dont nous contrôlons les 
propriétés optiques et mécaniques.  
 La troisième partie porte sur la modélisation de l’effet optoélastographique : nous discuterons 
les différents phénomènes et hypothèses prises en compte pour les modéliser. Nous présentons ensuite 
deux types de résultats de simulation: d'une part des résultats permettant de valider l’approche de 
modélisation par comparaison avec les résultats obtenus expérimentalement, et d'autre part des 
prédictions sur l’effet de certains paramètres sur la mesure, difficile à étudier expérimentalement. 
 Pour finir, le quatrième chapitre est plus quantitatif, et concerne quelques performances de 
l'approche développée dans ce travail de thèse. Nous étudions en particulier les limites liées à la 
quantité de photons détectés, et présentons notamment une technique de détection basée sur une 
méthode interférométrique à 2 phases pour éliminer l'influence du bruit du détecteur. Nous appuyons 
notre étude expérimentale par des résultats de simulation, ce qui nous permet de discuter l'origine du 
bruit dans notre approche. Nous comparons ensuite notre approche à l'approche acousto-optique 
introduite dans la section1.3.2. 

 CHAPITRE 2  
Optoélastographie transitoire 
 Dans le chapitre précédent nous avons présenté différentes approches pour caractériser 
optiquement et mécaniquement les tissus mous, basées sur des techniques soit optiques, soit 
acoustique, soit combinant optique et acoustique. Nous avons introduit dans la section 1.4.1 le principe 
de l'approche développé dans ce travail de thèse, que nous avons appelé optoélastographie transitoire. 
Ce second chapitre est consacré dans un premier temps à la présentation des phénomènes physiques à 
la base de l'optoélastographie transitoire : après avoir décrit le principe général de la mesure, nous 
rappelons quelques notions sur le speckle optique, la force de radiation ultrasonore, et ses 
conséquences dans des milieux mous tels que les tissus biologiques. Nous décrivons ensuite le 
principe de l'expérience et de l'analyse des données, et terminons par des résultats obtenus sur 
fantômes de tissus biologiques mous. 
 
2.1 Principe et bases physiques 
2.1.1 Principe de l’expérience 
 L’idée directrice de l’optoélastographie transitoire est basée sur la détection optique d’un 
mouvement transitoire localisé en profondeur d'un milieu optiquement diffusant illuminé par une 
source monochromatique cohérente. La lumière transmise à travers le milieu donne naissance à des 
figures de speckle. La méthode de détection consiste à suivre l'évolution temporelle des changements 
induits sur la figure de speckle par l’ébranlement du milieu causé par le mouvement transitoire. Ce 
mouvement transitoire est la conséquence de la réponse d'un milieu mou à la force de radiation créée 
par la propagation d’un train d’onde ultrasonore focalisé. Ce mouvement consiste en un déplacement 
créé initialement dans la zone focale, qui se propage ensuite sous forme essentiellement de 
cisaillement de basse fréquence dans tout le milieu.  Le suivi temporel de ce déplacement transitoire, 
qui se propage avec des vitesses de l'ordre du mm/ms dans les milieux mous, est possible si l'on 
dispose d'une détection cadencée à plusieurs kHz. Une détection acoustique a par exemple été mise à 
profit au Laboratoire Ondes et Acoustique pour l'imagerie d'élasticité grâce à un échographe 
ultrarapide cadencée à 5 kHz [14], comme présenté dans la section 1.1.3.2.  





 Dans ce travail, nous proposons d'utiliser une caméra rapide cadencée à 2 kHz pour suivre de 
façon résolue en temps les perturbations du speckle optique, qui comme nous le verrons évolue avec 
une échelle de temps de quelques millisecondes. Comme nous allons le voir par la suite, cette 
combinaison d'ondes optiques (onde sonde pour la détection) et mécaniques (perturbation du milieu) 
permet d’avoir accès à des informations de type optique tel que l'absorption et de type mécanique tel 
que le module de cisaillement de la zone soumise à la force de radiation. 
 
2.1.2 Speckle optique 
2.1.2.1 Définition 
 Une conséquence importante de la propagation des ondes (optique ou acoustique) à travers un 
milieu diffusant est le phénomène de speckle (version anglaise très usitée de la version française 
«tavelure »). Le speckle est une figure de répartition spatiale aléatoire d’intensité qui résulte de la 
superposition cohérente d’un grand nombre d’onde ayant des phases aléatoires. Il peut être produit par 
la diffraction d’un faisceau laser par une surface qui présente des rugosités à l’échelle de la longueur 
d’onde, ou par la diffusion multiple de la lumière en volume à travers des milieux diffusant[48].  
Dans le cas de la multi-diffusion en volume, le changement de phase donnant une distribution aléatoire 
est causé par les différents chemins optiques empruntés par les ondes à travers le milieu. Pour qu'une 
figure de speckle puisse se former, la différence de chemin optique entre les différentes ondes qui 
interférent au point d'observation doit être inférieure à la longueur de cohérence de la source, que l'on 
peut se représenter comme la longueur moyenne des trains d’onde dans un modèle où la lumière est 
modélisée comme une succession aléatoire de trains d’onde sinusoïdaux. 
 
Un exemple de figure de speckle est représenté sur la Figure 2.1, obtenu expérimentalement à travers 
un gel diffusant épais. La figure est composée de "grains" blancs avec des intensités et des tailles 
aléatoires. L’intensité, le contraste, la polarisation, la forme et la taille des « grains » de lumières 







Figure 2.1: Speckle optique obtenu expérimentalement en transmission à travers un gel d’agar et 
d’intralipide. Le coefficient de diffusion réduit est de l'ordre de 'sμ  = 5 cm-1 
La figure de speckle peut contenir aussi des informations multiples sur l’objet, état de surface, forme, 
déformation. Le problème est alors de savoir décoder l’information et remonter à des mesures 
quantitatives. Il est important d'avoir à l'esprit qu'une figure de speckle n'est en rien une image du 
milieu traversé par la lumière. 
 
 Dans de nombreux cas, notamment à travers les milieux mous biologiques, cette figure n’est pas 
constante mais varie dans le temps. L’étude des fluctuations d'une figure de speckle au cours du temps 
peut fournir des informations sur la dynamique du milieu traversé par la lumière. La technique SVS 
(Speckle Visibility Spectroscopy) étudie par exemple le contraste de la figure de speckle créé par 
diffusion multiple. Cette technique permet de mesurer la dynamique de particules en suspension sur 
des distances bien inférieures à leur rayon en analysant le speckle détecté par un détecteur unique [7]. 
Une autre technique basée sur l’étude de l’évolution du speckle est la MSDWS (MultiSpeckle 
Diffusing wave Spectroscopy)[131]. Elle permet d’observer des dynamiques à l’échelle microscopique 
sur une très grande gamme temporelle en calculant les corrélations temporelles de fluctuations de la 
figure de speckle.  
 





 Plusieurs techniques exploitent les propriétés des figures de speckle pour en tirer des 
informations sur le milieu de propagation. Comme évoqué ci-dessus, aucune des techniques utilisant le 
speckle pour caractériser les milieux en profondeur ou sonder leur dynamique n’est une observation 
des milieux dans l’espace direct. Les informations spatiales ne sont pas accessibles dans la mesure où 
les photons qui atteignent la caméra ne se propagent pas en ligne droite à travers le milieu. Leurs 
provenances et leurs trajectoires dans le milieu ne sont pas connues. La technique proposée dans ce 
manuscrit, dans la lignée de ce qui est mis en œuvre dans l'imagerie acousto-optique (cf. section 1.3.2) 
permet de localiser la provenance des photons à l'origine de la fluctuation observée. 
 
2.1.2.2  Quelques propriétés du speckle 
 La distribution exacte d’intensité d’une figure de speckle est impossible à décrire 
mathématiquement. Pour cela il faudrait connaître la structure exacte du milieu diffusant à l’échelle de 
la longueur d’onde. Mais pour mieux comprendre le phénomène, nous décrivons ici, une étude 
statistique très détaillée faite par Goodman [47] . 
 
 - Statistique premier ordre 
 
La statistique que nous discuterons ici est celle du premier ordre (statistique en un point (x,y,z) de 
l’espace d'observation) du speckle. Nous supposons que le champ électrique u au point (x,y,z) 
parfaitement polarisé et monochromatique, est représentable par un champ scalaire u. Le champ en ce 
point est peut-être représenté par : 
 
 ( ) ( ) ( ), , , , , exp 2u x y z t A x y z i tπν= II.1
 
où ν est la fréquence de l’onde optique et A(x,y,z) son amplitude complexe. Avec  
 
 ( ) ( ) ( )( ), ,, , exp , ,x y zA x y z A i x y zθ= II.2
 
L’intensité au point (x,y,z) est donnée par : 
 ( ) ( ) 2, ,, , A x y zx y zI =  II.3
 
L’amplitude du champ complexe au point (x,y,z) est la somme des différentes ondes diffusées par le 
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Où ka  et kφ  représentent l’amplitude et la phase de l’onde du kième diffuseur, N étant le nombre 
total des contributions. L’amplitude et la phase d’une contribution quelconque sont supposées 
indépendantes l’une de l’autre et indépendantes des phases et des amplitudes des autres contributions. 
Nous supposons aussi que la phase est distribuée uniformément dans l’intervalle[ ],π π− . 
Avec ces hypothèses (hypothèse de speckle pleinement développé), on peut montrer [47] que pour un 
très grand nombre de diffuseurs N la partie réelle et la partie imaginaire du champ complexe au point 
(x,y,z) sont indépendantes et suivent une statistique gaussienne, et que l’intensité obéit à une loi de 
Rayleigh. Sa fonction de densité de probabilité est donnée par :          
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où I  est l’intensité  moyenne. 
La caractéristique fondamentale d’une distribution régie par une loi de Rayleigh est que son écart type 
est égal à sa moyenne. Le contraste d’une figure de speckle pleinement développée, défini comme le 
rapport entre l’écart type et la moyenne IC
I
σ=  , vaut alors 1. 
Remarques :  
 - Si le nombre N est faible, alors les phases ne sont plus distribuées uniformément. Il s’en suit 
que le contraste n’est plus unitaire [62]. C’est aussi le cas quand on utilise une lumière partiellement 
cohérente. Cette cohérence est définie par une comparaison entre l’écart type des longueurs des 
chemins parcourus par les photons ( Lσ ) et la longueur de cohérence de la source ( cl ). Si Lσ >> cl  
le contraste de la figure de speckle approche le 0, si  Lσ << cl  le contraste approche le 1 (cohérence 
parfaite). 
  - Ces statistiques ont été calculées en un point d’observation idéal, mais lors des mesures 
expérimentales, l’intensité est mesurée sur une surface finie, elle est intégrée sur cette surface et 
pendant un certain temps. Dans cette situation, la densité de probabilité  de I pourra être approchée par 
une fonction de densité gamma [30]. 
 





- Statistique du deuxième ordre  
 
La statistique du second ordre du speckle est une statistique reliant deux points de l’espace, et donne 
donc accès aux dimensions caractéristiques des grains de speckle et leur distribution. Le paramètre 
statistique du second ordre le plus couramment utilisé dans l’étude du speckle est la fonction 
d’autocorrélation spatiale donnée par l’expression suivante : 
. 
 ( ) ( )( ) ( )( )1 1 2 2 1 1 2 2, ; , , ,C x y x y I x y I I x y I= − ⋅ −  II.6
 
où la moyenne s’effectue sur l’ensemble du détecteur. 
Un deuxième paramètre important est la densité spectrale de puissance, définie comme le module 
carré de la transformée de Fourier de la fonction d’autocorrélation de l’intensité lumineuse. Elle décrit 
la distribution des tailles de tache dans la figure de speckle. A partir de cette fonction, on peut montrer 
[48] que pour une répartition de N sources aléatoires réparties dans une ouverture plane de diamètre D, 
dont on observe la figure de speckle dans un plan à une distance L, la taille caractéristique du grain de 
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Pour l’étude dynamique des figures de speckle une autre fonction de corrélation est définie. C’est la 
fonction d’autocorrélation temporelle qui décrit les fluctuations temporelles de l’intensité du speckle 
en un point donné de l’espace induites par le mouvement des particules diffusantes. Elle est donnée 
par l’expression suivante : 
 ( ) ( ) ( )M MI t I t tG t +ΔΔ = II.8
où  représente un moyennage temporel, dans l'hypothèse d'une fluctuation stationnaire (la fonction 
ne dépend pas de t). Cette fonction est utilisée pour étudier les milieux pour lesquels les positions des 
diffuseurs fluctuent par exemple par mouvement brownien [92]. 
Dans le cadre de notre travail, nous utiliserons une fonction de corrélation analogue, mais pour 
laquelle le moyennage est un moyennage spatial sur tous les pixels de la caméra, et pour laquelle la 







2.1.3 Génération de cisaillement localisé dans les tissus mous 
 L‘approche optoélastographique proposée dépend de la possibilité de créer un déplacement 
localisé et contrôlé en profondeur des milieux étudiés. La force de radiation acoustique présente dans 
ce sens un réel atout d’investigation. Dans cette partie, nous allons discuter quelques aspects de cette 
force ainsi que la réponse des tissus à une force de radiation focalisée.   
 
2.1.3.1 Force de radiation ultrasonore dans les tissus mous 
 La force de radiation est une manifestation présente dans de nombreux phénomènes 
ondulatoires. C’est une force de poussée, surfacique ou volumique, qui résulte d’un transfert de 
quantité de mouvement de l’onde vers son milieu de propagation. Elle a été introduite par Maxwell au 
19éme siècle qui a déduit son existence de ses équations générales décrivant les champs 
électromagnétiques. Elle a ensuite été généralisée pour tout type d’onde par Lord Rayleigh [99]. 
Rayleigh a été le premier à formuler une théorie de la pression de radiation induite par une onde de 
compression dans un fluide. Ses travaux ont été repris par la suite par Brillouin [21]. L’une des 
premières utilisations de la force de radiation est la lévitation acoustique [46],[132], phénomène qui 
apparaît dans un système d’onde stationnaire ou quasi-stationnaire. Elle est aussi utilisée pour mesurer 
la puissance rayonnée par un transducteur ultrasonore, par l’intermédiaire de la force exercée sur un 
objet immergé dans un fluide [49]. Depuis plusieurs décennies, la force de radiation est le sujet de 
plusieurs études dans le domaine médical, et ceci depuis le développement des transducteurs 
ultrasonores. Depuis une période plus récente, elle est utilisée dans le domaine médical pour "palper" 
un tissu à distance. En effet, l’une des conséquences de l’application de la force de radiation dans les 
milieux mous est la création d’un déplacement transitoire au foyer dont l'amplitude dépend fortement 
du module de cisaillement. Ce déplacement se propage ensuite sous forme d'une onde de cisaillement 
dans le milieu. Dans le cadre de ce travail nous nous intéressons plus particulièrement à cet aspect de 
propagation de l'onde de cisaillement.  
 
La force de radiation acoustique est un phénomène associé à la propagation des ondes acoustiques. 
Elle peut être causée par différents phénomènes physiques : par la diffusion (scattering), la dissipation 
par absorption ainsi que par des phénomènes non linéaires liés à la propagation de l’onde dans le 
milieu. Dans le cas des tissus mous, il est souvent considéré que la création de la force de radiation 
acoustique est causée principalement par l’atténuation (absorption + diffusion) qui augmente avec la 
fréquence.  
 





Dans l'hypothèse d'un champ ultrasonore quasi plan et monochromatique se propageant dans un milieu 
atténuant, sans prendre en compte les effets non linéaires, on utilise communément l'expression 









C’est l’expression de la force pour un faisceau acoustique fini se propageant dans la direction x dans 
un fluide homogène infini. c est la vitesse de l’onde dans le milieu. α  représente l’atténuation 
ultrasonore dans le milieu et I  est l’intensité moyennée temporellement du faisceau acoustique au 
point considéré dans le milieu. En pratique, cette expression n'est souvent pas applicable, en particulier 
dans le cas d'ondes focalisées intenses pour lesquelles il existe d'importantes non-linéarités à l'origine 
de nombreuses composantes harmoniques. Le coefficient d'atténuation dépendant fortement de la 
fréquence, il faut au minimum considérer diverses contributions de chaque fréquence à la force de 
radiation totale. 
 Pour évaluer l'effet de la non-linéarité des équations de propagation, une série d’études à été 
réalisée par différents auteurs ([102], [55]) pour déduire l’expression de la force de radiation d’un 
faisceau ultrasonore focalisé parfaitement gaussien. En résumé, ces travaux montrent que la prise en 
compte de la non linéarité augmente considérablement l’amplitude de la force.  
 Dans le cadre de ce travail de thèse, il a été suffisant de n'avoir qu'une compréhension 
qualitative et approchée de l'origine de la force de radiation basée sur l'expression II.9. Un point 
fondamental avéré indiqué par cette expression est que la force croît avec l'atténuation. 
 
 
2.1.3.2  Réponse des milieux mous à une force de radiation 
 Avec un transducteur focalisé la force de radiation est prépondérante dans la zone focale. La 
force de radiation crée alors un déplacement localisé du tissu. La modélisation théorique de ce 
déplacement est un domaine de recherche très actif. Il est dominé par les études de Sarvazyan, 
Rudenko et Emelianov [102, 104] [112]. Dans cette partie nous présentons quelques résultats 
permettant de comprendre les phénomènes mis en jeu dans notre expérience. 
 On se basant sur l’équation (II.9) dans le cas d'un faisceau gaussien, Sarvazyan et al. [104] 
développent une expression analytique du déplacement axial induit par la force de radiation. Ils ont 






l’équation d'onde de cisaillement avec l’expression de la force de radiation (II.9) comme source 
d’excitation. Le déplacement au foyer est représenté sur la figure ci-dessous. Il est important d'avoir à 
l'esprit que l’échelle d’amplitude et de durée du déplacement est complètement différente des échelles 
associées à l’onde de compression qui crée la force. 
 
Figure 2.2 : déplacement au foyer acoustique généré par une force de radiation acoustique transitoire 
(train d’onde inférieur au temps de répons du milieu [104]) 
La courbe temporelle du déplacement créé au foyer contient des informations sur l’élasticité de 
cisaillement et la viscosité dynamique des tissus. La mesure du module de cisaillement peut 
s’effectuer soit par l’estimation du temps nécessaire au déplacement pour atteindre son maximum avec 
l’expression : ( )maxaDμ ρ τ= ⋅ , ( a  : rayon du transducteur, D : terme de diffraction défini comme le 
rapport entre la distance focale et la distance de Rayleigh. maxτ  : temps nécessaire pour atteindre le 
maximum de déplacement). Ou bien, par le maximum de déplacement créé au foyer qui est 
inversement proportionnel au module élastique de cisaillement. Le temps τΔ  nécessaire pour que le 
déplacement décroisse à un niveau donné peut également être utilisé pour évaluer la viscosité 
dynamique de cisaillement des tissus. 
 Le déplacement décrit par la Figure 2.2 ne reste cependant pas confiné dans la zone focale: il se 
propage sous forme d’onde quasi-cylindrique de cisaillement dans le milieu (la source d'onde de 
cisaillement étant la zone focale, assimilable en première approche pour un transducteur pas trop 
ouvert à une zone cylindrique). La distance entre l’axe acoustique et le front d’onde croît en . Tt c  (où 
Tc  est la vitesse des ondes de cisaillement), et l’amplitude de l’onde décroît rapidement à cause de la 
divergence de l’onde et de la viscosité du milieu. L’estimation du temps nécessaire à l’onde pour se 





propager d’un point à un autre permet de calculer la vitesse de l’onde de cisaillement, reliée 
directement au module de Young (cf. sections 1.1.1 et 1.1.3.2). Ce déplacement de cisaillement à 
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∂ ∂− + Δ =∂∂ II.10
Où xF  est la force de radiation, Tc  la vitesse de l’onde de cisaillement, ν μ ρ=  la viscosité 
cinématique et xs  le vecteur déplacement le long de l’axe x. La Figure 2.3 présente le résultat du 
déplacement axial dans le plan focal en fonction du temps et de la position solution de l’équation 
(II.10)  pour une force créée par un faisceau focalisé avec une durée de train de 100 µs et une vitesse 
de l’onde de cisaillement de 2 m/s[104]. On remarque que le déplacement dans l’axe continue 
d’augmenter même après l’arrêt de l'impulsion. Il atteint son maximum à l’instant maxτ  nécessaire à 








Figure 2.3: Déplacement au foyer et onde de cisaillement dans un plan contenant l'axe du transducteur, 
pour une force de radiation de 100 µs et une vitesse de cisaillement de 2m/s. [104] 
Comme évoqué précédemment, la technique proposée dans ce travail a pour but précisément de 
détecter ce mouvement en utilisant une détection optique. Dans la partie qui suit, nous décrivons le 
dispositif sur lequel nous nous sommes basés pour mettre en œuvre cette détection. 






2.2 Matériel et méthodes 
2.2.1 Dispositif expérimental 
 Dans cette partie nous décrivons le montage expérimental que nous avons utilisé pendant cette 
étude ainsi que les milieux modèles utilisés pour la preuve de principe.  
 
2.2.1.1 Schéma général de l’expérience  
 Le dispositif expérimental est représenté sur la Figure 2.4. Nous utilisons une source laser 
continue qui illumine un milieu optiquement diffusant. La source émet dans le vert à la longueur 
d’onde 532 nm avec une très grande cohérence, de l’ordre d’une dizaine de mètres. Le milieu diffusant 
est immergé dans une cuve remplie d’eau contenant le transducteur ultrasonore pour éviter une rupture 
d’impédance dans l'air. Un amplificateur relie le générateur au transducteur afin de fournir la 
puissance. Les images sont ensuite enregistrées par une camera CMOS reliée à un ordinateur pour le 
pilotage de l'expérience et la récupération des données. La synchronisation entre les différentes 
composantes de l’expérience est assurée par un générateur de délai. 
 
 
Figure 2.4 Schéma de l’expérience 




























2.2.1.1.1  Source lumineuse 
 Nous utilisons un laser Nd :YAG mono mode (Coherent Inc, model «Verdi  V5» )  qui émet à 
une longueur d’onde égale à 532 nm en continu, avec une longueur de cohérence de plusieurs mètres. 
Il peut atteindre jusqu'à 5.5 Watt sur un diamètre de faisceau de l’ordre de 4 mm. Cette source a été 
choisie pour différentes raisons : 
- Elle opère dans le visible ce qui facilite la mise en place de l’expérience.  
- Sa grande cohérence, indispensable pour obtenir des figures d’interférence après les longs 
chemins que parcourent les photons dans les milieux diffusants épais. 
- La forte puissance délivrée qui permet de se mettre dans des conditions de rapport signal sur 
bruit favorables pour démontrer dans un premier temps la faisabilité de la méthode. Nous 
étudierons dans le quatrième chapitre le cas des intensités lumineuses faibles. 
 
 Comme évoqué dans le chapitre 1 (section 1.2.1), l'absorption des tissus biologiques impose in 
vivo de travailler dans la fenêtre thérapeutique. Pour des raisons pratiques, nous avons choisi de 
travailler à 532 nm, mais dans ces milieux modèles les propriétés ont été accordées pour simuler de 
façon équivalente une transmission de longueur d'onde proche infra-rouge dans un tissu biologique 
(même coefficient de diffusion réduit). Le faisceau passe à travers un élargisseur qui permet d’ajuster 
sa taille de telle sorte qu’il recouvre la surface de l’échantillon et limite l'intensité lumineuse. 
 
2.2.1.1.2 Détecteur optique (CMOS) 
 Une fois que la lumière a traversé l’échantillon diffusant, les grains de speckles émergeant sont 
enregistrés avec une caméra CMOS (HighSpeedStar HSS 4, Lavision) qui travaille à une résolution 
maximale de 1024x1024 pixels, avec une surface de détection de 17x17 micromètres carré par pixel. 
La caméra travaille en pleine résolution à une fréquence maximale de 2 kHz et peut aller jusqu'à 120 
kHz pour des résolutions réduites. Dans tout le travail effectué durant cette thèse, nous avons utilisé la 
caméra à 2 kHz ce qui nous assure une résolution temporelle de 0.5 ms, au temps d’exposition 
maximal de 0.5 ms. Cette résolution est suffisante pour suivre temporellement la propagation de 
l’onde de cisaillement créée par la force de radiation (Figure 2.3). Une mémoire externe de 2 Go est 
fournie avec la caméra et le transfert des données est effectué après l’enregistrement via un bus 
firewire. Il faut garder à l'esprit que dans nos expériences, la caméra ne prend pas des images directes 
du milieu mais fonctionne comme un multi-détecteur qui permet de traiter en parallèle plusieurs grains 
de speckle. 
 





2.2.1.1.3  Transducteur ultrasonore 
 Pour la création de la force de radiation nous utilisons un transducteur ultrasonore monoélement 
pré-focalisé avec une ouverture de 25.4 mm de diamètre et une distance focale dans l’eau de 50 mm 
(Panametrics A307-R SU). Il fonctionne à une fréquence centrale de 5 MHz. Les dimensions de la 
tâche focale à mi hauteur (-6 dB) sont données par les formules suivantes [98, 120] :  
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λ ⎛ ⎞⎜ ⎟⎝ ⎠ .  
Où aλ  est la longueur d’onde acoustique, F  la distance focale du transducteur et d  son diamètre.  
L’atténuation ultrasonore augmente avec la fréquence selon l’expression suivante : kf βα = . Avec β  
compris entre 1 et 2 selon le milieu. Pour l’eau il vaut 2, et est proche de 1 pour les tissus mous dont 
l’atténuation est de l’ordre de 0.03 dB/cm/MHz [120].  
D’après ces expressions plus la fréquence est élevée, plus la tache focale est petite. Donc une très 
grande fréquence permet d’avoir une très bonne résolution latérale (pour 5 MHz, avec laquelle nous 
avons travaillé, la longueur d’onde acoustique est de l’ordre de 0.3 mm).  
 
La Figure 2.5 présente une cartographie de la tache focale du transducteur mesurée dans l’eau avec un 
hydrophone. L’hydrophone se déplace dans les trois directions, et enregistre pour chaque position le 
signal temporel émis par le transducteur. Cette mesure a été faite dans l’eau où l’impédance est proche 
de celle des tissus. Par contre, le coefficient d’atténuation est différent, ce qui change légèrement la 
forme de la tache focale dans un tissu par rapport à celle mesurée dans l'eau.  
 






 Sur cette figure, nous avons représenté pour chaque position de balayage l’amplitude de 
pression (normalisée à la valeur maximale globale) de l’onde ultrasonore émise par le transducteur et 
enregistrée par l’hydrophone. Les dimensions déduites de la figure expérimentale sont proches des 
valeurs théoriques attendues, avec une dimension latérale et transverse à mi-hauteur (à -6 dB) de 
l’ordre de 0.7 mm et une profondeur du foyer acoustique à mi-hauteur de l’ordre de 10 mm. La courbe 
montre aussi que la géométrie du foyer de transducteur utilisé est proche de celle prédite par le régime 
linéaire. Nous pourrons approximer correctement le champ expérimental par le champ prédit en 
régime de propagation linéaire pour les besoins de la modélisation dans le chapitre 3.  
 
 A plus forte intensité, le champ au foyer présente un comportement non linéaire. Sur la Figure 
2.6, nous représentons le signal enregistré par l’hydrophone pour une onde ultrasonore ayant une 
pression positive maximale au foyer de l'ordre de 10 MPa, ainsi que son spectre fréquentiel. Ces 
mesures sont obtenues dans l’eau et en utilisant à l'émission un amplificateur de puissance de 56 dB 




Figure 2.6: à gauche le signal émis par le transducteur et enregistré par l’hydrophone au foyer, à droite 
les composantes fréquentielles du signal obtenues par transformation de Fourier. 
On peut voir sur le spectre la présence d'harmoniques de la fréquence centrale. Cela rend difficile une 
prédiction quantitative de la force de radiation basée sur la formule standard (éq. II.9). Pour les 
expériences de validation nous avons utilisé le transducteur dans un régime où la non linéarité est 
faible. 
 





Le transducteur est monté sur des platines de translation dans les trois directions de l'espace et il est 




 L’étude menée dans ce travail a été validée en utilisant essentiellement des fantômes de forme 
cubique avec une dimension 4x4x4cm3 (Figure 2.7) fait d’un mélange d’agar (contrôle de l’élasticité) 
et d’intralipide (contrôle de la  diffusion optique).  
 
Figure 2.7: image du gel utilisé dans les expériences. 
L’utilisation de gels, évidemment plus éloignés de la réalité, présente l’avantage d’être plus facilement 
contrôlable que se soit en termes de propriétés optiques ou élastiques. De plus, nous pouvons 
facilement y introduire des cibles ayant des propriétés optiques et élastiques différentes. Les 
concentrations d’agar et d’intralipide utilisées dans nos gels ont été déduites d’une étude [29, 125] qui 
donne la concentration d’agar correspondant à une élasticité donnée, et la concentration d’intralipide 
correspondant au coefficient de diffusion réduit optique à une longueur d’onde donnée. Dans les gels 
avec lesquels nous avons travaillés, l’atténuation acoustique n’était pas contrôlée, et s'est avérée faible 
devant l'atténuation typique des tissus. Nous reviendrons plus tard sur ce point, qui importe peu pour 
le moment pour les résultats présentés ci-après. Mais notons tout de même que les différentes 
concentrations d’agar utilisées n’affectaient pas la valeur de l’atténuation. La vitesse des ultrasons 









Préparation des gels 
 
Gels homogènes: la préparation des gels se fait en plusieurs étapes : premièrement, nous portons la 
température de l’eau jusqu'à 97 degrés,  puis nous versons une quantité d’agar correspondant à 
l’élasticité voulue tout en agitant pour que l’agar fonde complètement. Le mélange est refroidi jusqu'à 
une soixantaine de degré pour rajouter ensuite la concentration d’intralipide qui correspond au 
coefficient de diffusion optique voulu.  Un gel cubique avec 1% d’agar permet d’avoir un module de 
Young d’environ 25 kPa. L’intralipide utilisé est dilué à 10 % (solution mère). Pour avoir un 
coefficient de diffusion de 5 cm-1 on verse 4 mL dans 100 mL, soit 0.4 % d’intralipide en volume dans 
le mélange ([29]). Quand le mélange atteint quarante degré, on le verse dans le moule pour attendre la 
solidification. 
 
Gels avec inclusions: pour démontrer le potentiel de l’optoélastographie transitoire à détecter 
différents types de contrastes à l’intérieur des milieux épais optiquement diffusants, nous avons 
travaillé sur des échantillons d’agar et d’intralipide analogues aux gels décrits ci-dessus, mais 
présentant des inclusions cylindriques, comme l'illustre la Figure 2.8.  
 
Figure 2.8 A gauche l’image d'un gel avec absorbeur cylindrique de diamètre 1 mm. A droite le schéma 
d'un gel contenant deux cibles cylindriques. 
 
Pour réaliser ces inclusions, pendant la gélification nous introduisons une tige de forme cylindrique de 
diamètre voulu (4 mm, 2 mm ou 1 mm) et de longueur de 40 mm le long de l’axe (Y) de la 
propagation des ondes ultrasonores. Une fois retirée cette empreinte après gélification, le vide laissé 
est rempli par un gel dont les propriétés sont modifiées, soit en concentration d'agar, soit par ajout 
d'encre: pour l’absorption, nous ajoutons de l’encre de chine, en concentration suffisante pour obtenir 









concentration d’agar plus élevée avec les concentrations d’intralipide appropriées pour avoir le même 
coefficient de diffusion que le reste du gel.  La forme cylindrique et l'orientation des inclusions le long 
de l’axe ultrasonore ont été choisies pour éviter toute interface entre l’inclusion et le gel environnant, 
dans la mesure où une interface normale au faisceau pourrait créer une pression de radiation 
surfacique [123] en plus de la force de radiation volumique créée par atténuation du faisceau. Or nous 
souhaitons absolument maintenir la force constante, pour étudier la réponse du milieu en fonction de 
ses propriétés. La présence d’interface peut donc fausser l’interprétation si jamais celle-ci participe à 
l’augmentation de la force. 
Nous avons cependant aussi pris soin de vérifier expérimentalement que la présence des interfaces 
entre l’inclusion et le gel parallèlement à la direction de propagation de l’onde de cisaillement 
n’influence pas le résultat. Pour cela nous avons fait un gel avec une inclusion cylindrique identique 
au gel environnant. Nous avons obtenu la même courbe en poussant dans l’inclusion que pour un gel 
homogène sans inclusion. 
Pour la réalisation des expériences, l'échantillon de gel est maintenu par une légère pression exercée 
par les interfaces de la cuve conçue avec des dimensions appropriées. Le transducteur ultrasonore est 
placé dans l’eau à une distance de telle sorte que la tâche focale soit au centre du gel. 
 
Répartition de la lumière "utile" dans le gel homogène 
  
 Afin de faciliter la discussion des résultats présentés dans la section suivante, nous montrons ici 
des résultats de simulation indiquant la distribution de lumière "utile" dans le gel, à savoir la densité 
d'énergie lumineuse dans le milieu détectée dans le plan de la caméra. Dans la Figure 2.9 à gauche, 
nous représentons la densité de lumière cohérente selon l’axe optique (coupe Y=0) à travers le gel 
utilisé dans les expériences, détectée par un détecteur placé à la surface de sortie du gel (ce n'est donc 
pas la densité de lumière totale dans le gel). La lumière est injectée sur une surface de 1 cm de 







Figure 2.9: à gauche la distribution de la lumière dans le gel (coupe Y=0), en ne prenant en compte que la 
lumière détectée. A droite, histogramme du nombre de chemins en fonction de la longueur des chemins.  
La courbe de droite sur la Figure 2.9 représente l’histogramme des longueurs de chemins optiques, 
donnant le nombre de trajectoires ayant une longueur donnée. Ces distributions sont obtenues par un 
programme Monte Carlo qui se base sur un calcul de marche aléatoire de la lumière à travers un milieu 
multi-diffusant, méthode que nous discuterons plus en détail dans le chapitre 3. Le résultat présenté ici 
est obtenu dans un cube de 4x4x4 cm3 , avec un coefficient de diffusion de µs’ = 5 cm-1 (µs = 50 cm-1, 
et g = 0.9), et une absorption nulle. 
La distribution de lumière en forme de "banane" dans la figure montre que la majorité des photons 
détectés par la camera passent par le centre du gel. Ces photons qui ont en majorité parcouru des 
dizaines de centimètres, comme on peut le voir sur la figure de droite, illustre la complexité des 
chemins empruntés par la lumière dans le milieu avant d’atteindre la caméra, et la nécessité d’avoir 
une source avec une grande longueur de cohérence. Notons que l'énergie "utile" varie peu le long de 
l’axe optique car les photons du coté du laser ont moins de chance d’être détecté que ceux qui sont 
proche du détecteur, compensant le fait qu'ils sont en nombre plus important: au début du gel (coté 
laser), on a plus de photons par unité de surface mais ils n’atteindront pas tous le détecteur à cause de 
la multi-diffusion, par contre de l’autre coté du gel (coté détecteur) on a moins de photons par unité de 
surface, mais la majorité atteindront le détecteur, ce qui équilibre la densité de photons détectés le long 
de l'axe optique z. 
Sur cette simulation, nous avons utilisé 108 chemins à travers une tranche de 4 cm sans tenir compte de 
l’absorption. Les chemins qui ont atteint le détecteur de 1cm de diamètre représentent 0.9 % du 
nombre total de chemins. 
 
Milieu biologique 






 Nous avons également réalisé des expériences de faisabilité sur échantillons de blanc poulet, 
dans des conditions donc plus proches du cas ultime du tissu vivant. Les morceaux de poulet avaient 
une épaisseur de 2 cm. Dans ce chapitre, tous les résultats présentés sauf le dernier sont obtenus dans 
des gels d’agar comme nous allons le voir par la suite. Le poulet a été utilisé pour de nombreux 
résultats du chapitre 4, dans lequel le rôle favorable de l'atténuation ultrasonore (très faible dans les 
gels en comparaison) est mis en valeur pour notre méthode d'optoélastographie transitoire. L'épaisseur 
relativement faible utilisée est due à la longueur d'onde de 532 nm, très fortement absorbée dans le 
poulet.   
 
2.2.1.3 Déroulement de l'expérience 
 Le faisceau lumineux illumine le gel diffusant placé dans l’eau, après avoir été élargi par un 
système optique. Le speckle issu du milieu est enregistré par la caméra CCD. Afin d'échantillonner 
correctement la figure de speckle, il faut que la dimension d'un pixel de la caméra soit inférieure à 
celle d'un grain de speckle. A partir d'une taille de pixel de l'ordre de la taille du grain de speckle, des 
effets de moyennage spatial apparaissent qui diminue le contraste de la figure de speckle.  En nous 
basant sur la taille théorique du grain de speckle (équation II.7), nous avons placé la camera à environ 
70 cm de la face externe du gel, devant laquelle nous avons placé un diaphragme de 1 cm de rayon. La 
taille du grain de speckle à cette distance est alors de l'ordre de 40 µm. Le grain couvre donc un espace 
composé d’environ 3x3 pixels. Cet échantillonnage conduit à une allure de speckle telle que 
représentée sur la Figure 2.10 ci-après. A cet échantillonnage, le speckle est partiellement moyenné 








Figure 2.10: zoom sur la figure de speckle qui illustre la taille des grains de speckle. 
La synchronisation est assurée par un générateur d'impulsion (Berkeley Nucleonics 505), déclenché 
par l'ordinateur. Le déroulement temporel de l’expérience est le suivant : 
Le générateur d'impulsion envoie un trigger à la caméra qui commence à enregistrer avec une cadence 
de 2 kHz. La camera acquiert une image toutes les 0.5 ms avec un temps d’exposition de 0.5 ms. 
Après quelques millisecondes le générateur d'impulsion envoie un deuxième trigger pour déclencher le 
générateur d'impulsions ultrasonores, qui aussitôt envoie un train d’onde focalisé d’une durée de 
l’ordre de la milliseconde à travers l’échantillon, tandis que la caméra continue d’enregistrer les 
figures de speckle. La durée typique de l’expérience est de 25 ms. Les images sont enregistrées dans la 
mémoire interne de la caméra. Ce mode opératoire a été utilisé pour toutes les expériences présentées 
dans ce chapitre. Les images sont ensuite rapatriées sur le disque dur de l'ordinateur. Chaque image 
"pèse" 2 Mo, et il faut typiquement 15 secondes pour rapatrier une série de 50 images (25 ms).  
  
 
2.2.2  Traitement des données 
 Le traitement des figures de speckle se fait au moyen du logiciel Matlab, en calculant le 
coefficient de corrélation entre deux speckles consécutifs (fonction corr2). Ce coefficient de 





corrélation est une quantification de la comparaison spatiale des figures de speckles. Il mesure 
l’évolution temporelle des fluctuations d’intensité de la figure d’interférence entre deux instants n et 
n+1 par l’expression suivante 
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i jI  est l’intensité du pixel (i,j) de la nième figure de speckle, nI  l’intensité moyenne de la nième 
figure de speckle. Ce coefficient peut prendre des valeurs entre 0 et 1: 0 si les deux figures de speckle 
sont complètement décorrélées, et 1 si elle sont identiques (le milieu traversé par la lumière est alors 
rigoureusement statique, quand tout bruit est négligeable). Cette technique de traitement a été utilisée 
pour la première fois par Cipelletti [28] pour étudier les caractéristiques des particules diffusantes en 
remplacement de la méthode conventionnelle basé sur l’étude d’un seul grain de speckle. 
 
2.3 Résultats expérimentaux 
 Nous montrons tout d’abord des résultats obtenus à travers des gels homogènes: d'une part nous 
démontrons la preuve de concept, et d'autre part nous étudions expérimentalement l'influence de 
quelques paramètres expérimentaux afin de mieux comprendre et démontrer l'origine de l'effet 
observé. Nous présentons ensuite les résultats obtenus à travers des gels avec des inclusions 
optiquement absorbantes et des inclusions dures, ainsi que des inclusions mixtes. Nous terminons par 
un exemple de détection à travers un milieu biologique sain in vitro (blanc de poulet). 
 
2.3.1 Détection optique de la force de radiation à travers un gel homogène 
2.3.1.1 Courbe type 
 La courbe présentée sur la Figure 2.11 montre le résultat d’une expérience type 







 Figure 2.11: Evolution temporelle de la valeur de corrélation pour une poussée de  1 ms représentée 
en gris.  
Cette courbe en particulier est obtenue avec une poussée par force de radiation ultrasonore d'une durée 
de 1ms (indiquée par la zone grisée). Les paramètres du gel sont une concentration d’agar de 1% 
(module de Young d'environ 25 kPa), une concentration d’intralipide de 0.4 % (µs ~ 6 cm-1). Comme 
indiqué précédemment, la poussée est créée au centre du gel de dimension 4x4x4 cm3. 
 
Cette courbe présente plusieurs caractéristiques : 
 
 • Elle montre clairement qu'au moment de l’application de l’impulsion ultrasonore, 5 ms après 
le début de l’enregistrement des figures de speckle, le facteur de corrélation décroît. Cette 
décroissance n'est pas liée à l'onde ultrasonore même, puisque cette onde s'arrête alors que la 
corrélation continue de décroître. 
 • L'effet observé est transitoire, d'une durée de l'ordre de 7 millisecondes. On observe une 
décroissance de la corrélation jusqu'à un certain temps de l'ordre de 2 ms après le début de la poussée, 
puis un retour vers une valeur proche de la corrélation pre-poussée. 
 • Avant l'application de la force de radiation, la valeur de corrélation fluctue autour d'une valeur 
moyenne inférieure à 1. 
 • A l'échelle d'observation (20 ms après la poussée), la valeur de corrélation n'est pas encore 
revenue à sa valeur initiale. Elle y retourne quelques dizaines de ms plus tard (non montré sur cette 
courbe). 
 





2.3.1.2 Interprétation du phénomène observé 
Notre interprétation de la courbe est la suivante: 
 
La force de radiation ultrasonore génère un déplacement transitoire au foyer acoustique, suivi d’une 
onde de cisaillement qui se propage dans le milieu: le mouvement correspondant à pour effet de 
perturber la figure de speckle. La forme de la tache focale crée une onde quasi-cylindrique de 
cisaillement, schématisée sur la Figure 2.12 
 
Figure 2.12: géométrie de l'onde de cisaillement générée. 
Cette perturbation est due aux déplacements des diffuseurs causés par le passage de l’onde de 
cisaillement. Les photons qui interagissent avec ces diffuseurs voient leur chemin optique affecté par 
ce mouvement.  Les nouveaux chemins optiques produisent une figure de speckle différente de la 
précédente. Cette différence est quantifiée par la fonction de corrélation, qui représente l’état de 
ressemblance globale des deux speckles. La variation de cette valeur de corrélation au cours du temps 
dépend de la fraction des chemins perturbés et de l’amplitude du déplacement des diffuseurs qui 
perturbent ces chemins. La courbe de la Figure 2.11 mesure la perturbation globale causée dans tout le 
milieu par l'onde de cisaillement. Contrairement à ce qui est fait par imagerie ultrarapide de l'onde de 













 Pour appuyer notre hypothèse d'un effet de l'onde de cisaillement, nous nous sommes également 
mis dans une situation où il nous était possible de faire une image de l'onde de cisaillement, à savoir au 
niveau du plan de sortie de l'échantillon: les photons se propageant en ligne droite de ce plan jusqu'à la 
caméra, on peut mettre en œuvre à l'aide d'un objectif une imagerie de décorrélation locale, qui 
conjugue le plan de sortie de l'échantillon et le plan de la caméra. Dans cette configuration le foyer du 
transducteur est placé le long de la surface externe du gel. L'onde va donc se déplacer en particulier le 
long de la surface. On est dans ce cas dans une situation analogue à l'expérience d'optoélastographie de 
surface de Kirkpatrick et al.[66]. 
 
Figure 2.13 : figure schématisant l’expérience de poussée à la surface du gel 
 Après avoir enregistré les images avant et pendant le mouvement transitoire, nous les avons 
traitées différemment, de façon analogue à ce qui est fait en optoélastographie de surface[66]: nous 
avons calculé la valeur de corrélation entre des images consécutives par groupe de pixels qui 
correspond à une région de la surface du gel. Pour chaque paire d’image nous obtenons une matrice de 
valeurs de corrélation. Chaque valeur de corrélation dans la matrice correspond à une région donnée 











   Figure 2.14 : Images de décorrélation au niveau de la surface de sortie à différents instants 
dans le cas d’un train d’onde de 2ms. La force de radiation est appliquée le long la surface externe du gel. 
 La figure ci-dessus présente des images de la surface du gel après traitement à différents instants 
pour une force de radiation créée par un train d’onde de 2 ms. On observe que le mouvement créé au 
foyer se propage ensuite vers l’extérieur. Plus il se propage plus son amplitude s’affaiblit. La courbe 
de la Figure 2.11 n'est rien d'autre qu’une courbe traduisant l'effet global observé sur la Figure 2.14, 
quand l'onde est générée en profondeur. 
 
 On observe de plus que la décorrélation au niveau de la zone focale est importante au début de 
la poussée, puis s'affaiblit. Sur l'image à 2 ms, on observe encore une perturbation dans la zone focale, 
mais bien moindre que celle observée au début. Une conséquence de l'approche par corrélation de 
paires de speckles successifs et de permettre d'isoler les phénomènes transitoires. Une illustration de 
cet aspect est donnée par le résultat présenté sur la Figure 2.15, obtenue dans la configuration en 







Figure 2.15: Evolution temporelle de la valeur de corrélation pour une poussée de 60ms. 
La poussée est présente de 0 à 60 ms, alors que la courbe présente des effets transitoires seulement au 
début et à la fin de la poussée. Le maintient d’une valeur de corrélation constante entre 20 ms et 60 ms 
malgré la présence de l’onde ultrasonore de poussée est une autre démonstration que l’onde de 
compression elle-même ne change pas la corrélation au cours du temps entre les figures de speckles. 
Cela s’explique par le fait que le déplacement oscillant créé par l’onde de compression à la fréquence 
ultrasonore est moyenné pendant le temps d’intégration de la caméra de 0.5ms. Pendant ce temps là, 
les diffuseurs ont eu l’occasion de vibrer plusieurs milliers de fois. Par contre pendant que l’onde de 
compression continue de se propager, la force de radiation créée au tout début du train d’onde est 
maintenue. Après le début de l'application de la force de radiation, qui se traduit par une propagation 
de la déformation, on atteint au bout de quelques millisecondes un état de déformation stationnaire, où 
la force de radiation est maintenue et le seul mouvement existant est la vibration oscillante créée par 
l’onde de compression. Après la fin du train d’onde qui dure 60 ms la force s’arrête et la relaxation du 
milieu donne naissance à une deuxième onde de cisaillement. Ce déplacement se traduit sur la courbe 
par une autre décroissance de la valeur de corrélation qui prend naissance après 60 ms de la première 
décroissance. La ressemblance des deux décroissances et les positions temporelles prouve que cette 
seconde perturbation est causée par le même mouvement transitoire que le premier, à savoir une onde 
transitoire de cisaillement. 
 
 Revenons sur la Figure 2.11.  
 





 La variation de la valeur de corrélation qui dure plusieurs millisecondes est donc due au 
déplacement crée initialement au foyer puis sous forme d'onde de cisaillement. Un autre point que 
nous avons décrit sur la courbe de la Figure 2.11 est que la décroissance atteint une valeur minimale 
après quelques millisecondes. Notre interprétation de la position de ce point est qu'elle est la 
conséquence de la combinaison de deux effets antagonistes: 
- le volume occupé par l’onde de cisaillement. Plus ce volume se développe, plus il y a de 
chemins perturbés.  
- l'amplitude de l'onde décroît au cours de la propagation (décroissance géométrique et viscosité), 
diminuant l'effet perturbatif sur les chemins des photons. 
 
Donc le développement de l'onde tend à augmenter le volume perturbé, et donc à accroître la 
décorrélation, c'est l'effet qui l'emporte au début de la courbe, puis la décroissance de l'onde fait que la 
perturbation décroît dans un second temps. La position du maximum de décorrélation résulte donc de 
la compétition entre le volume perturbé et l’amplitude de la perturbation. Cette interprétation est en 
accord avec les résultats suivants: en augmentant l’amplitude des ultrasons, et par conséquence la 
force de radiation, la position du minimum se décale dans le temps, pour des décorrélations qui 
augmentent (Figure 2.16, seule l'amplitude de la force de radiation est modifiée). 
 
 
   Figure 2.16: Evolution temporelle de la corrélation pour deux amplitudes de poussée. 
La courbe en pointillé est obtenue pour une pression au foyer de l’ordre de 2.3 MPa, et la courbe en 
ligne continue est obtenue pour une pression de l’ordre de 1 MPa. Le décalage dans le temps illustre le 






longtemps, car pour une même amplitude de déplacement, elle se trouve plus loin que l'onde de 
cisaillement générée par 1 MPa.  
 
 Notons que l'on s'attend à ce que la durée totale de la décorrélation transitoire ainsi que la 
position temporelle du maximum dépende fortement de l’atténuation de l’onde de cisaillement dans le 
milieu, de la vitesse de l'onde de cisaillement, ainsi que du volume perturbé qui est visité par les 
photons qui atteignent effectivement la caméra. 
 
Dans nos gels, la vitesse des ondes de cisaillement déduite de la valeur de module de Young de 25 kPa 
(cf. section 1.1.1) est de 3 mm/ms. L'onde de cisaillement doit donc mettre environ 7 ms pour atteindre 
les faces du gel cubique de coté 40 mm, ce qui est en bon accord avec la durée de la décorrélation 
observée sur la Figure 2.11. Nous avons vérifié, en utilisant des gels de dimensions latérales plus 
grande, que la fin de la courbe de corrélation, qui n'est pas revenue à sa valeur initiale sur la Figure 
2.11, traduit la présence de résidus de cisaillement: le gel étant dans l'eau, l'onde est confinée dans le 
volume du gel par réverbération, avant d'être complètement dissipée. Nous reverrons cet effet sur 
d'autres exemples plus loin dans ce chapitre.  
 
 Le début de la courbe de décorrélation est quand à lui indépendant des ultrasons, qui ne sont pas 
encore émis. La valeur, de l'ordre de 0.93 sur la Figure 2.11, traduit simplement le fait que le milieu 
décorrèle partiellement la lumière, et correspond à l'information analogue à celle que donnerait une 
mesure de DWS au temps tΔ  = 0.5 ms. L'origine de la fluctuation de cette valeur dans le temps 
(observé sur les 5 premières ms avant les ultrasons) peut être liée soit aux fluctuations du milieu 
(mouvement brownien ou vibration de l'échantillon), soit au bruit de la caméra, soit aux fluctuations 
de grenaille (shot noise) de la lumière. Nous laissons ce point en suspend pour le moment, qui sera 
abordé plus tard dans le quatrième chapitre. 
 
 Nous avons donc confirmé que le signal obtenu est bien lié à la propagation de l'onde de 
cisaillement transitoire induite par la pression de radiation impulsionnelle. Les résultats, 
expérimentaux et théoriques, qui suivent dans ce manuscrit confirmeront de façon évidente cette 
interprétation. De façon générale, notre méthode permet donc de détecter des changements transitoires 
à une échelle de temps plus longue que la cadence de la caméra. 
 





2.3.1.3 Influence de quelques paramètres expérimentaux 
 Pour la suite de notre étude en gel homogène, nous allons étudier l'effet de quelques paramètres 
expérimentaux sur la courbe observée. Nous montrons comment varie la profondeur de la courbe de 
corrélation en fonction de la durée et de la position de la poussée. 
 
Evolution de la profondeur de la décroissance en fonction de la durée de l’onde ultrasonore 
 
 Nous avons étudié la dépendance de la décroissance avec la durée du train d’onde ultrasonore. 
Pour cela nous avons effectué l’expérience précédente en faisant varier le nombre de cycle pour une 
amplitude donnée. Sur la Figure 2.14, nous représentons la profondeur de décorrélation (la valeur de la 
différence entre la corrélation avant l’envoi de l’onde ultrasonore, et le maximum de la décroissance 
de cette valeur pendant le mouvement transitoire) en fonction de la durée de l’impulsion ultrasonore. 
Nous avons fait varier le nombre de cycles envoyés au transducteur pour balayer une plage allant de 
100 µs jusqu’à 1700 µs. L’amplitude du signal vaut 2MPa pour toutes les durées. 
 
 
Figure 2.17: maximum de décorrélation en fonction de la durée du train d’onde. 
Nous pouvons remarquer sur le graphe que la décorrélation augmente quasi-linéairement jusqu’à une 
durée d'impulsion autour de la milliseconde pour après se stabiliser. Ce temps a donc le sens d'un 
temps de réponse du milieu à la force de radiation. Un train d’onde qui dure plus longtemps que la 






stationnaire de déformation auquel n'est pas sensible la détection, comme discuté précédemment (cf. 
Figure 2.15). Dans toute la suite de notre travail, nous utiliserons des impulsions ultrasonores de 1 ms.  
 
Variation de la décorrélation maximale en fonction de la position de poussée dans le milieu 
 
 Dans cette section nous allons étudier l’effet de la position de poussée sur la profondeur de la 
courbe de corrélation. Ceci permettra dans la section suivante d’expliquer l’allure des balayages à 
travers les contrastes. Le transducteur est monté sur des platines de translation dans les trois directions 
pour pouvoir appliquer la force de radiation à l’endroit voulu, et pour faire des balayages selon les 
différents axes. L’intensité lumineuse qui couvre la surface du gel est fixée. Nous effectuons un 
balayage dans la direction souhaitée, et calculons pour chaque position la profondeur de la courbe de 
corrélation en prenant la différence entre la valeur de corrélation quand les ultrasons sont éteints et la 
valeur de la décorrélation maximale. Les résultats sont représentés sur la Figure 2.18, pour les deux 
directions X et Z perpendiculaires à l'axe de propagation des ultrasons : 
 
Figure 2.18: Décorrélation maximale en fonction de la position de la poussée dans les gels. a) le long de 
l’axe transverse (axe X).  b) le long de l’axe optique (axe Z).  
Sur Figure 2.18(a) nous pouvons voir que le maximum de décorrélation correspond à l’application de 
la force au milieu du gel. Cela est dû à la distribution de la lumière détectée qui présente une forme de 
banane (cf. Figure 2.9). Quand on applique la force au centre du gel, l’onde de cisaillement interagit 
avec plus de lumière, et donc le pourcentage des chemins perturbés est plus important, ce qui se traduit 
par une valeur de décorrélation plus forte. Alors que plus on s’éloigne du centre plus une partie de 
l’onde de cisaillement responsable de la décorrélation sort du champ lumineux. Sur 7 mm la valeur a 
chutée de 25%.  





 Dans le cas où le balayage est effectué selon l’axe de la propagation de la lumière, cf. Figure 
2.18(b), nous pouvons voir sur la figure que la valeur de la profondeur de la courbe ne varie pas 
significativement, en accord avec la distribution de lumière de la Figure 2.9. 
 
 Ces résultats montrent que la profondeur de décorrélation reflète non seulement la présence de l'onde, 
mais également la quantité de lumière passant par la zone perturbée. Donc même pour un gel 
homogène, le signal obtenu n'est pas uniforme dans l'espace, traduisant la non-uniformité de la lumière 
dans l'échantillon. De plus, près des bords, c'est la forme même de l'onde de cisaillement qui peut être 
affectée. 
   
2.3.2 Détection optique de la force de radiation à travers un gel hétérogène  
 Comme nous avons vu dans le premier chapitre, plusieurs approches ont été développées pour 
pouvoir détecter la présence d’anomalies dans les tissus biologiques. Ces anomalies peuvent être des 
tumeurs cancéreuses, qui se traduisent souvent par un changement de propriétés optiques ou élastiques 
par rapport à leur environnement. Un des potentiels de la technique d'optoélastographie est d'être 
sensible à des propriétés optiques et élastiques dans les milieux mous. Pour le démontrer, nous avons 
étudié des gels qui contiennent des inclusions optiquement absorbantes et/ou des inclusions de 
modules de Young différents. Nous montrons également que l'on peut former des images 
paramétriques de ces propriétés. 
 
2.3.2.1 Détection des contrastes d’absorption optique. 
Dans cette partie, nous allons montrer le potentiel de la méthode à détecter la présence d’un contraste 
optique d’absorption avec des tailles millimétriques. L’étude a été faite sur des gels contenant des 
contrastes présentés dans la 2.2.1.2. 
 
2.3.2.1.1 Effet d'une absorption optique sur la courbe de corrélation 
 L’expérience a été faite sur la même configuration représentée plus haut Figure 2.4. Nous 
utilisons un gel avec une inclusion cylindrique de diamètre 4 mm et une longueur de 40 mm. La cible 
possède les mêmes propriétés d’élasticité et acoustique, et la même diffusion optique que le gel 
environnant. Le cylindre est placé au centre de l'échantillon, à 20 mm de la surface éclairée du gel qui 
fait 40 mm d’épaisseur. Nous effectuons deux poussées, une dans la cible et l’autre en dehors de la 
cible. Nous plaçons le transducteur de telle sorte que le foyer acoustique se trouve au centre du gel le 






quand on pousse dans l'inclusion. Nous envoyons comme c’est le cas pour toutes les expériences un 
train d’onde d’une milliseconde.  Une fois les données traitées, nous obtenons le résultat présenté sur 
la Figure 2.19 ci-dessous : 
 
Figure 2.19 : Courbe de corrélation obtenue dans un gel qui contient une inclusion cylindrique absorbante 
de 4 mm de diamètre. En pointillé : courbe obtenue en poussant hors de l'inclusion. En trait plein : courbe 
obtenue en poussant au centre du cylindre. 
La courbe en pointillé représente l’évolution de la corrélation des speckles en fonction du temps quand 
on applique la force dans une région homogène. La deuxième courbe est obtenue en poussant dans la 
cible absorbante. Nous pouvons voir que les deux courbes ne sont pas les mêmes, ce qui démontre que 
la présence de l'inclusion affecte la courbe de corrélation, et s'avère donc détectable. 
 La première différence que nous pouvons remarquer est l’absence de la décorrélation de speckle 
au début de la poussée malgré le déplacement créé au foyer, alors que pour la poussée dans la zone 
homogène, la décorrélation commence aussitôt que la force est appliquée. Cela est la signature de la 
présence d’une absorption optique. En effet, dès l’application des ultrasons dans l'inclusion 
absorbante, le mouvement est créé, mais il reste confiné à l’intérieur de l’absorbeur, où il n'y a pas de 
photons. Donc ce déplacement initial ne peut perturber l’image de speckle. C'est ce qui explique que la 
valeur de corrélation reste constante même après le début de la poussée. Puis une fois que l’onde de 
cisaillement quitte l’absorbeur, elle interagit avec les photons et la valeur de corrélation chute. 
 Un second point important concerne le fait que la courbe finit par recoller à celle obtenue dans 
la région homogène, traduisant le fait que l'onde qui a été créée dans un milieu optiquement absorbant 
n'en garde pas la trace une fois sortie de l'inclusion. Cela permet de constater que la réponse à la force 
de radiation aux deux endroits de poussée est la même, et donc de conclure quant à l'homogénéité des 





propriétés élastiques. Nous verrons par la suite que si les deux endroits présentent une différence 
d’élasticité de cisaillement la courbe est différente. 
 
Notons également sur les courbes de la Figure 2.19 la signature du rebond de l'onde de cisaillement 
qui repasse dans la zone centrale du gel (entre 10 et 15 ms). 
 Nous allons voir dans la section suivante que le temps pendant lequel l'effet de l'onde de 
cisaillement est masqué par l'absorption optique dépend de la vitesse des ondes de cisaillement et de la 
taille de l'inclusion, en cohérence avec l'interprétation proposée ci-dessus. 
 
2.3.2.1.2 Différentes tailles d’inclusion  
Pour illustrer la relation entre la taille de l’absorbeur et la durée de l’absence de la décorrélation (effet 
de masque), nous avons fait deux gels complètement identiques excepté le diamètre de l’inclusion qui 
est de 4 mm dans un cas, et 8 mm dans l’autre. Le résultat est représenté sur la Figure 2.20. La courbe 
en continue est la courbe obtenue en poussant dans l’inclusion. Les deux autres courbes sont obtenues 
à 6mm de part et d’autre de l’inclusion. 
 
Figure 2.20: courbe de corrélation à travers un gel qui contient une cible cylindrique absorbante. (a) le 
diamètre de la cible est de 4 mm, (b) le diamètre de la cible est de 8 mm. 
 Nous pouvons constater effectivement que la durée de l’absence de la décorrélation est 
différente selon que l’on pousse dans une inclusion de 4 mm ou que l’on pousse dans l’inclusion de 8 
mm. Dans le cas de l’inclusion à 8 mm, l’onde de cisaillement qui se crée au foyer met plus de temps 
avant de sortir de l’inclusion. Ce temps dépend de la vitesse de l’onde de cisaillement et de la taille de 
l’inclusion. Dans le cas de cette expérience la différence entre les deux courbes est due à la taille des 






a une vitesse de cisaillement de l'ordre de 2.5 mm/ms, les temps représentés en gris sur la figure sont 
de l'ordre de 1 ms et 2 ms pour des rayons respectivement de 2 et 4 mm, appuyant notre interprétation 
de l'effet de masque. 
 Cet effet de masque peut donc renseigner sur la vitesse des ondes de cisaillement dans le gel 
quand on connaît la taille de l’absorbeur, ou de tirer une information sur la taille des inclusions quand 
on connaît la vitesse des ondes de cisaillement.  
 
 Les courbes obtenues dans les régions homogènes contiennent une portion représentée sur la 
figure en cercle rouge différente de celle obtenue dans le gel sans inclusion représentée sur Figure 
2.11. En effet, la proximité de l’inclusion absorbante à la source d'onde de cisaillement a comme effet 
de masquer l'effet de la partie de l’onde de cisaillement encore significative qui passe dans la zone 
absorbante. Et puis elle réapparaît une fois que l'onde a quitté l’inclusion, donnant cette allure à la 
courbe de corrélation. La position de cet "artefact" dépend de la position de la poussée par rapport à 
l’inclusion et bien évidemment de la vitesse de propagation de l’onde de cisaillement. Quand 
l'inclusion absorbante est suffisamment loin de la source, ou que son volume est faible, l'effet n'est pas 
observable. Cet effet dépend finalement de la proportion de l'onde de cisaillement qui se trouve dans 
l'absorption par rapport au volume total occupé par l'onde de cisaillement. 
 
2.3.2.1.3 Profil unidimensionnel 
 Comme nous avons vu, la méthode permet de mettre en évidence la présence d’un contraste 
optique en profondeur (profondeur optique) d’un milieu optiquement diffusant. Nous avons ensuite 
réalisé un balayage unidimensionnel de la position de la poussée à travers un gel qui contient une 
inclusion optiquement absorbante, afin d'obtenir une courbe paramétrique révélant la présence de 
l'absorbeur. Pour cela nous devons définir un paramètre significatif. La courbe de la Figure 2.19 
indique que les valeurs de corrélation en début de poussée permettent de déduire la présence de 
l'absorbeur. Nous avons défini un paramètre d'intérêt en chaque point de poussée par la différence 
entre la valeur de corrélation prise avant l’application des ultrasons et la valeur de corrélation prises 1 
ms après l’application de la poussée (notons qu'une valeur de décorrélation implique deux images de 
speckle, et donc un temps de mesure de 1 ms). Il est important de prendre la valeur de corrélation 
disponible le plus tôt possible quand l’onde de cisaillement est encore confinée dans le foyer (cet 
aspect est discuté plus en détail dans le chapitre de simulation ainsi que le quatrième chapitre).  Si on 
prend des valeurs plus tardives, la valeur de corrélation ne porte plus l'information sur l'endroit où 
l'onde a été générée, comme discuté dans la section précédente. Nous avons appliqué une force 
constante dans toutes les positions du balayage fait avec un pas spatial de 1 mm, et obtenu les résultats 
présentés sur la Figure 2.21. 






Figure 2.21: Décorrélations évaluées dans la première milliseconde de poussée, en différentes positions de 
poussée, dans un gel qui contient une inclusion optiquement absorbante de 1 mm de diamètre: (a) est le 
balayage dans la direction de lumière (axe Z), (b) est le balayage dans la direction transverse (axe X)  
 La courbe de la Figure 2.21(a) correspond au balayage effectué dans la direction de propagation 
de la lumière. Celle de la Figure 2.21(b) est obtenue en balayant selon la direction transverse. 
L'inclusion se traduit par un trou dans les profils de la Figure 2.21, trou qui s'additionne à la non 
uniformité du signal due à l'inhomogénéité de la distribution de lumière, comme discuté 
précédemment. On remarque que la taille apparente est différente de la valeur de 1 mm pour le 
diamètre. Ceci est essentiellement dû à la distribution de photons détectables au voisinage de 
l'inclusion: quand on pousse à coté de la cible, les photons qui interagissent avec le mouvement au 
départ ont une probabilité plus grande d’être absorbés par la cible. Ceci est illustré par la Figure 2.22 
qui présente le profil de la distribution de lumière, obtenue avec la simulation Monte-Carlo dans le gel 
en présence d’un absorbeur de 1 mm de diamètre. La courbe (b) est le profil selon l’axe X, la courbe 







Figure 2.22 : profils de la distribution de lumière en présence d’un absorbeur d’une taille de 1 mm 
obtenus par simulation Monte-Carlo, a) dans la direction Z, b) dans la direction X  
 Par conséquence, les positions de poussée proches de l'inclusion restent sensibles à la proximité de 
l'inclusion sur l’image formée. Sur les profils obtenus, l’estimation de la taille de l’inclusion que nous 
calculons à mi hauteur est de 4 mm au lieu de 1 mm. La position de l'inclusion est par contre repérée 
avec une précision de l'ordre de 1 mm. 
 
2.3.2.1.4 Image à deux dimensions 
Les résultats à une dimension étant très encourageants, nous avons effectué des images de coupe de 
l’échantillon en balayant la poussée dans le plan XZ. Rappelons que l’axe Z correspond à l’axe de la 
propagation de la lumière incidente, et l’axe X est l'autre axe perpendiculaire à la direction de 
propagation des ultrasons. Les image sont obtenues en déplaçant le transducteur par pas de 0.5 mm 
suivant les deux directions.  
Nous utilisons le même dispositif expérimental. Pour des raisons pratiques (mémoire interne limitée de 
la caméra à 2 Go) nous avons pris les deux points de mesures qui nous intéressent et pas la totalité de 
la courbe, pour pouvoir faire un grand nombre de point de mesure. L’expérience se déroule comme 
suit : au départ nous déclenchons la caméra avec une impulsion envoyée par le générateur de délais 
pour enregistrer deux image de speckle avant l’application des ultrasons. Puis nous envoyons une 
deuxième impulsion pour déclencher le transducteur. La troisième impulsion est envoyée à la caméra 
au même moment que la seconde pour prendre deux images de speckle quand le déplacement est 
encore confiné au foyer acoustique. 






Figure 2.23: image optoélastographique d’un gel qui contient une cible optiquement absorbante de 1 mm 
de diamètre 
Sur la Figure 2.23 nous représentons l’image obtenue en faisant un balayage sur une surface de 
10 x 9 mm2. Nous avons utilisé un gel avec une inclusion de diamètre 1 mm. Nous pouvons constater 
que la méthode permet de détecter aisément des inclusions de l’ordre du mm, malgré une 
surestimation de la taille réelle pour les raisons évoquées plus haut. La difficulté de fabriquer des gels 
avec des inclusions submillimétriques a limité notre étude à ces tailles. De plus, la cadence de la 
caméra limite la prise de la première valeur de décorrélation à une durée de mesure de 1 ms, pendant 
laquelle l'onde commence de toute façon à quitter toute inclusion submillimétrique. Le contraste sur 
cette image est de l'ordre de 4 %, défini par la valeur relative de la différence entre valeur dans 
l'inclusion et hors de l'inclusion. 
 
2.3.2.2 Détection d'inclusions dures 
 Dans cette partie de l’étude, nous montrons que la technique d’optoélastographie transitoire 
permet aussi de détecter la présence d'inclusions présentant des différences de module de Young. 
 
2.3.2.2.1 Effet de l’élasticité sur la courbe de corrélation. 
 Avant d’étudier le cas des gels avec des inclusions, nous allons tous d’abord montrer les 
résultats obtenus dans deux gels homogènes ayant des modules de Young différents. Sur la Figure 
2.24, nous représentons les courbes de corrélation obtenues en appliquant la force de radiation au 
milieu des deux gels. La courbe en pointillé est celle obtenue dans un gel avec un module de Young de 
25 kPa (1% d’agar), et la deuxième courbe est celle obtenue dans un gel de 55 kPa (1.5% d’agar). 






de la force de radiation, nous avons pris soin de caractériser les deux gels en terme de vitesse d’onde 
de compression et d’atténuation. Nous avons trouvé une très légère différence dans la valeur 
d’atténuation acoustique à 5 MHz. Elle est de l’ordre de 0.18 ± 0.01 dB/cm pour le gel de 25 kPa, et 
de l’ordre de 0.20 ± 0.01 dB/cm pour le gel de 55 kPa. Cette différence très faible n'est pas à l'origine 
des différences constatées sur la Figure 2.24, qui serait en sens opposé (plus de poussée pour plus 
d'atténuation). La différence constatée sur les courbes est donc seulement due à la réponse des deux 
milieux à une même poussée, conséquence de leurs différents modules de Young. 
 
 
Figure 2.24: Corrélations dans deux gels homogènes :  la courbe en continu est obtenue dans le gel ayant 
un module E~25 kPa et la courbe en discontinu est obtenue dans un gel ayant un module  E~55 kPa. 
 La figure montre que la profondeur de la courbe de corrélation obtenue dans le gel dur est moins 
importante que celle obtenue dans le gel mou. Ceci est tout simplement dû au fait qu'à force donnée, le 
déplacement est moindre si le module de cisaillement est plus important. Cette plus faible amplitude se 
traduit par une perturbation des trajets de photons moins importante et par conséquence une valeur de 
décorrélation moindre. Une seconde constatation concerne le temps avec lequel la corrélation de la 
courbe obtenue dans le gel dur revient à une valeur constante, nettement plus court que pour le milieu 
plus mou. Ceci traduit le fait que l'onde de cisaillement se propage plus vite dans le gel plus dur 
( 3T
Ec ρ= ), cf. section 1.1.1), elle augmente en effet avec le module de Young.  On observe 
également l'effet de rebond sur les parois du gel, déjà évoqué auparavant. 
 





2.3.2.2.2 Détection de contraste élastique à travers un milieu diffusant 
 Après avoir vérifier que nous pouvons obtenir des courbes qui permettent de mettre en évidence 
des gels de différents modules d'Young, nous avons voulu vérifier que cette différence peut être 
détectée dans un milieu optiquement diffusant qui contient une inclusion. Nous avons préparé un gel 
ayant une élasticité de 25 kPa dans lequel nous avons introduit deux cibles cylindriques de différentes 
élasticités 35 kPa et 55 kPa, avec un diamètre de 4 mm chacune. Les deux inclusions étaient toutes 
deux à 20 mm de profondeur le long de l'axe Z (profondeur optique), et leur centre placé à 6 mm de 
par et d’autre du centre de gel le long de l'axe X (cf. Figure 2.8). 
Nous avons appliqué la force de radiation en trois endroits différents. La courbe en pointillé sur la 
Figure 2.25 est obtenue en poussant entre les deux inclusions, celle représentée avec une ligne 
continue est obtenue en poussant au milieu de l'inclusion 35 kPa (x = +6 mm), et celle en ligne 
discontinue est obtenue en poussant au centre de l'inclusion 55 kPa (x = -6 mm).  
 
 
Figure 2.25: courbes de corrélation obtenues à travers un gel qui contient deux inclusions dures. La 
courbe en pointillé est obtenue entre les inclusions (E ~ 25 kPa), la courbe en continue est obtenue dans 
une inclusion de 4 mm de diamètre avec E~35 kPa et la courbe discontinu est obtenue dans une inclusion 
de 4 mm de diamètre avec E ~ 55 kPa  
Nous observons que les courbes ont la même forme avec une profondeur de décorrélation liée à 
l’élasticité de la zone de poussée. En effet, pour la même force appliquée dans les trois zones, plus la 







Comme on peut le remarquer, pour mettre en évidence la présence de contraste élastique de 
cisaillement dans le gel, nous nous basons sur l'observation de toute la courbe, ou de façon équivalente 
à la décorrélation du point le plus bas de la courbe. Ce point de mesure correspond à une propagation 
déjà bien entamée, avec une onde qui a déjà quitté l’inclusion (quelque ms après la poussée). 
Cependant, l'amplitude de décorrélation reste totalement liée à la zone où le déplacement a été créé, 
car c'est la qu'est née l'onde de cisaillement. Ceci est donc très différent du cas de l’inclusion 
optiquement absorbante où pour avoir une information sur la zone de poussée, nous avions dû nous 
basé sur le début de la décorrélation pour prendre l’information avant que l’onde de cisaillement n’ait 
entamé sa propagation.  
 
 Notre technique permet donc de mettre en évidence la présence des contrastes de dureté dans le 
milieu en comparant l'amplitude de décorrélation d'une zone à une autre. Pour l’instant, nous somme 
incapable de quantifier le déplacement créé, car ceci nécessite un modèle quantitatif permettant de 
faire une correspondance entre la décorrélation et le déplacement. 
 
2.3.2.2.3 Profil unidimensionnel 
 Comme pour les inclusions optiquement absorbantes, nous avons effectué des profils 
unidimensionnels sur des gels contenant une unique inclusion ayant un module d'Young différent. La 
Figure 2.23 (a) ci-dessous représente un balayage selon l’axe X (axe transverse à la caméra), et la 
Figure 2.23 (b) représente le balayage selon l’axe Z (axe optique). 
 
Figure 2.26: balayage à travers un gel qui contient une inclusion cylindrique dure de 1mm de diamètre 
avec E ~ 55 kPa, (a) est le balayage dans la direction de lumière (axe Z), (b) est le balayage dans la 
direction transverse (axe X)  





Le balayage est effectué avec un pas de 0.5 mm sur une distance de ~10 mm. Nous appliquons la 
même force de radiation en chaque point du balayage. 
 
 Les courbes sont obtenues en utilisant un gel ayant une inclusion de 1 mm de diamètre, placée à 
20 mm en profondeur optique (20 mm de la surface d’entrée de la lumière du gel qui fait 40 mm en 
tout). Le module d’élasticité du gel est de 25 kPa tandis que celui de l'inclusion est de 55 kPa. Pour 
faire le profil nous avons pris comme paramètre la différence entre la valeur de corrélation avant la 
poussée et la valeur de corrélation minimale (mesurée vers 2 ms).  
 
 Nous pouvons voir la bonne sensibilité de la méthode à détecter des contrastes de tailles 
millimétriques. De plus, contrairement au cas du contraste optique, on constate un bon accord entre la 
taille réelle et celle déduite sur la courbe. En effet a mi-hauteur la taille apparente est de 1.5 mm. La 
forme décroissante de la courbe sur la figures (a) est causée par la faible valeur de décorrélation quand 
on applique la force plus loin du centre (Figure 2.16). Comme pour le cas de l'inclusion optique, on 
retrouve l'effet de la non-uniformité de la distribution de lumière dans le gel, le long de l'axe X. 
 
2.3.2.2.4 Image à 2 dimensions 
 Nous utilisons le même dispositif expérimental. Comme pour les images des contrastes 
optiques, nous prenons les mesures à l’instant approprié. Au départ nous déclenchons la caméra pour 
enregistrer deux images de speckle avant l’application des ultrasons. Puis avec le générateur de délais 
nous envoyons une impulsion pour déclencher le transducteur. Une troisième impulsion est ensuite 
envoyée à la caméra 2 ms après pour prendre deux images de speckle. Ce moment correspond à la 
décorrélation maximale dans cette expérience. Sa position dans le temps peut varier selon les 







Figure 2.27: image optoélastographique d'un contraste élastique de cisaillement ayant E~55 kPa et un 
diamètre de 1 mm, dans le plan perpendiculaire à l'axe de poussée. L'inclusion se trouve dans un gel avec 
un module de Young E~25 kPa  
Le gel est identique à celui de la section précédente. Sur la Figure 2.27, nous représentons l’image 
obtenue selon la coupe (X,Z), le plan perpendiculaire aux ultrasons, pour un balayage sur une surface 
de 10 x 9 mm2. On distingue nettement l’inclusion, et la taille mesurée représente fidèlement la taille 
réelle. Nous avons aussi pu réaliser des images de gel qui contenait des inclusions plus molles que le 
gel environnant (non montrées ici), apparaissant donc en signal plus élevé. 
 
Pour illustrer le pouvoir de résolution de la méthode dans le cas de la détection d'inclusions dures, 
nous avons également fait un gel cubique 4x4x4cm3, avec deux inclusions: le gel est identique au 
précédent, mais contient deux cylindres de 2 mm de diamètre traversant le gel le long de la direction 
Y, séparées de 1 mm bord à bord dans le plan normal à Y.  
 
Figure 2.28: image suivant les axes (X, Z) obtenue sur un gel qui contient deux inclusions dures (E 35 kPa) 
de 2 mm de diamètre, séparées bord à bord par 1 mm. 





La Figure 2.28 illustre la résolution millimétrique que l'on peut obtenir dans un plan transverse à la 
direction de poussée. Elle représente une image faite en balayant suivant les axes transverse (X, Z), 
transverse à la poussée. Le paramètre imagé est le même que sur l'image précédente. Sur la figure, on 
visualise bien distinctement la présence de deux inclusions, prouvant que la résolution de la méthode 
pour les contrastes de dureté est millimétrique. 
 
2.3.2.3 Gel avec deux contrastes de nature différente 
 Nous avons préparé deux gels ayant tous les deux une élasticité égale à 25 kPa, et un coefficient 
de diffusion de 5 cm-1. Ils contiennent deux inclusions placées chaque une à 6 mm du centre du gel, et 
à 20 mm en profondeur optique (Z = 20, cf. Figure 2.8). La taille des inclusions est de 4 mm de 
diamètre. Le premier gel contient une inclusion avec un module de Young de 55 kPa avec les mêmes 
propriétés optiques que le gel environnant, et une inclusion optiquement absorbante avec les mêmes 
propriétés élastiques que le gel environnant. 
 
 
Figure 2.29: courbes de corrélation obtenues à travers un gel qui contient une inclusion absorbante 
(courbe en continu) et une inclusion dure (courbe discontinue), la courbe pointillé est obtenue en zone 
homogène.  
Le résultat présenté sur la Figure 2.29 correspond à trois positions d'application de la force. En ligne 
pointillée, nous présentons la poussée entre les deux inclusions (X = 0). La courbe en ligne discontinue 
est celle obtenue dans l'inclusion dure (X = 6 mm), et la troisième courbe est celle obtenue dans 






dans l'inclusion dure présente un maximum de décorrélation plus faible que celle obtenu dans la zone 
du gel plus mou. Tandis que l'inclusion absorbante, comme nous l’avons vu plus haut, empêche la 
corrélation de décroître au début du mouvement, mais au final la courbe recolle à celle obtenue dans la 
zone sans absorption. On retrouve bien le fait que l'inclusion noire avait les mêmes propriétés 
élastiques que le gel environnant. 
 
Nous avons utilisé un deuxième gel pour vérifier cela. Il contient une inclusion avec 55 kPa comme 
module de Young et les mêmes propriétés optiques que le gel environnant, et une deuxième inclusion 
absorbante avec un module de Young de 55 kPa. C'est-à-dire la même élasticité que la première 
inclusion dure.  
 
Figure 2.30 : courbes de corrélation obtenues à travers un gel qui contient une inclusion absorbante et 
dure (courbe en continu) et une inclusion dure (courbe discontinue), la courbe pointillé est obtenue en 
zone homogène. 
Comme nous pouvons voir sur la Figure 2.30, la courbe obtenue dans la zone absorbante rejoint cette 
fois la courbe obtenue dans la zone dure. Ce qui est en accord avec l’élasticité de la zone absorbante.  
Ce résultat montre que nous pouvons distinguer entre les différents types de contrastes en nous basant 
sur la forme de la courbe. Et que nous pouvons mettre en évidence la présence de deux différents types 
de contrastes dans la même zone. 
 





2.3.2.4 Effet de la profondeur de foyer 
 Dans les résultats précédents, la zone de poussée était toujours parallèle à l'axe des inclusions 
cylindriques. Nous présentons dans cette section des résultats pour lesquels la poussée est 
perpendiculaire à l'axe des inclusions, afin d'illustrer l'effet limitant de la profondeur focale sur la 
détection d'inclusions. Comme illustré sur la Figure 2.31, nous avons effectué tout d’abord 
l’expérience pour la configuration où l’axe de l'inclusion coïncide avec l’axe acoustique (dessin à 
droite). Nous avons appliqué la force de radiation en deux endroits, une fois au milieu de la cible et 
une deuxième fois en dehors de la cible. Ensuite, nous avons effectué la même expérience en 
retournant le gel comme montré sur le schéma (dessin à gauche). Nous avons fait cette expérience une 



















Cas de l'inclusion optiquement absorbante 
 
 Les résultats obtenus pour une inclusion optiquement absorbante sont présentés sur la Figure 
2.32. L'inclusion a un diamètre de 4 mm. On observe que quand on pousse perpendiculairement à 
l'inclusion, une partie de la zone de poussée est hors de l'inclusion, et donc l'effet de masque introduit 
dans la section 2.3.2.1.1 n'est que partiel. L'onde de cisaillement n'est donc jamais confinée dans son 
intégralité dans la zone absorbante. Dans le cas de la poussée le long de l'axe, où la taille de 
l’absorbeur est supérieure à la taille du foyer, tout le mouvement est masqué et on a bien une absence 
complète de décorrélation pendant les premières images, comme observé précédemment (cf. section  
2.3.2.1.1). 
 
Figure 2.32: Courbe de corrélation pour un gel en présence d’absorbeur de 4 mm de diamètre et 40 mm 
de longueur. A droite l’axe de l’absorbeur coïncide avec l’axe acoustique. A gauche, la courbe obtenue 
dans le même gel mais retourné (dimension absorbante petite devant le foyer acoustique). En rouge la 
courbe obtenue en poussant dans l’absorbeur et en noir hors de l'absorbeur. 
 
Cas de l'inclusion dure 
 
 Nous avons fait la même expérience, avec une inclusion de même dimension, mais présentant 
un contraste de module de Young (55 kPa). Les résultats sont présentés sur la Figure 2.33.  
 
On observe exactement le même effet que pour l'inclusion absorbante, à savoir que le changement 
permettant de révéler la présence de l'inclusion n'est que partiel. Dans le cas de l'inclusion dure, cela se 
traduit par le fait que l'amplitude de décorrélation n'est pas aussi réduite quand on pousse 
perpendiculairement à l'axe de l'inclusion. 
 






Figure 2.33: Courbe de corrélation pour un gel en présence d'une inclusion dure de 4 mm de diamètre et 
40 mm de longueur. A droite l’axe de l’absorbeur coïncide avec l’axe acoustique. A gauche, la courbe 
obtenue dans le même gel mais retourné (dimension petite devant le foyer acoustique). En rouge la courbe 
obtenue en poussant dans l’absorbeur et en noir hors de l'absorbeur. 
 Ces deux exemples montrent que les mécanismes de contrastes ne sont optimaux que si le 
volume de l'hétérogénéité est plus grand que le volume de la zone de poussée, dont la forme présente 
l'anisotropie de la tache focale. 
  
2.3.3 Expérience sur des tissus biologiques in vitro (blanc de poulet) 
 Le but de cette partie est de montrer que la courbe obtenue sur gel peut également être obtenue 
sur des tissus biologiques, au moins in vitro. Nous avons pour cela pris un morceau de poulet 
d’épaisseur de 2 cm que nous avons mis à la place du gel. Nous avons effectué la même expérience 
avec une durée de train d'onde ultrasonore de 1 ms et une pression de 10 MPa au foyer (régime très 
fortement non linéaire). Pour atteindre de telle pression nous avons utilisé un amplificateur de 








Figure 2.34 Courbe de corrélation dans le poulet 
Nous obtenons le même type de courbe que dans le gel. Le maximum de décorrélation est atteint au 
bout de 1.5 ms, et l’onde de cisaillement disparaît relativement rapidement malgré une amplitude de 
décorrélation importante. Nous interprétons cela par la forte atténuation des ondes de cisaillement due 
à la viscoélasticité des milieux biologiques, qui atténue l'onde de cisaillement beaucoup plus que dans 




 Nous avons présenté à travers ce chapitre une nouvelle approche de caractérisation combinant 
optique et mécanique basée sur la détection optique (fluctuations de speckle) d'un mouvement de 
cisaillement provoquée par la force de radiation ultrasonore. La validation de la technique a été faite 
sur des fantômes reproduisant les propriétés des milieux biologiques mous en terme de diffusion 
optique et de propriétés élastiques. Les différents résultats obtenus ont montré la capacité de notre 
approche à révéler des contrastes d'absorption optiques et/ou des contrastes de module de Young dans 
des milieux in vitro, avec la possibilité de discriminer entre les deux types de contrastes[31]. 

 CHAPITRE 3  
Modélisation 
 Dans le but de mieux comprendre les résultats obtenus expérimentalement, et afin de valider ou 
confirmer des interprétations du chapitre 2, nous avons développé une modélisation par simulation 
numérique que nous présentons dans ce chapitre. L'objectif est de reproduire les résultats présentés 
dans le chapitre précédant et de pouvoir étudier sans contraintes expérimentales l’effet de différents 
paramètres. La modélisation implique plusieurs étapes. D’une part, elle concernait les phénomènes de 
propagation de la lumière à travers les milieux optiquement diffusants, et d’autre part la propagation 
des ondes acoustiques et les déplacements créés dans les milieux mous par la force de radiation 
acoustique.  
 Nous discutons ici ces différentes étapes et les hypothèses prises en compte pour les modéliser. 
Nous présentons les résultats obtenus par ces simulations en les comparant aux résultats 
expérimentaux pour une validation qualitative, en cherchant à reproduire l’allure des courbes 
observées expérimentalement. Puis nous poussons l’étude en nous servant de la simulation comme 
outil pour confirmer les interprétations avancées et étudier certains effets difficiles à étudier 
expérimentalement. 
 
3.1 Etapes de la modélisation 
 La simulation s’est faite en trois étapes. D'une part, nous modélisons le champ acoustique du 
transducteur utilisé dans les expériences avec le logiciel Field II 
(http://server.oersted.dtu.dk/personal/jaj/field/). Ce champ est utilisé par la suite dans un programme 
qui calcule le déplacement spatio-temporel induit par la force de radiation dans un milieu mou et qui 
se propage sous forme d'une onde de cisaillement. D'autre part, nous avons simulé les trajectoires des 
photons à l’intérieur d'un milieu diffusant en utilisant une simulation de Monte-Carlo. Grâce à cette 
simulation, nous enregistrons les différents chemins empruntés par la lumière. La dernière étape 
consiste à combiner les deux résultats obtenus, celui des déplacements spatio-temporels du milieu et 
celui des trajets de la lumière, et de générer des figures de speckle correspondant à différents instants 
au cours de la propagation de l’onde de cisaillement.  
 





3.1.1 Simulation du speckle optique 
 Nous avons vu dans le chapitre 2 que pour mettre en évidence le mouvement transitoire créé par 
la force de radiation acoustique, nous utilisons des figures de speckle en transmission produites sur le 
détecteur par diffusion de la lumière à travers le milieu. La méthode est basée sur l’estimation des 
variations spatiales de figure de speckle avant et pendant la propagation de l’onde de cisaillement. 
L’une des étapes importantes de la simulation concerne donc la construction des figures de speckle 
produites sur une caméra placée à une distance connue, pour des différents instants durant la 
propagation du déplacement.  
 Pour les simulations des figures de speckle, nous supposons que chaque trajet qui quitte la 
surface du milieu diffusant se comporte comme une source ponctuelle qui émit une onde sphérique. En 
nous basant sur le principe d’Huygens, nous considérons que la figure de speckle enregistrée sur la 
caméra est la somme sur le plan de la caméra des contributions de ces différentes sources. Cette 





exp( )1( ) ( ) jkrU P U P dsrjλ ∑= ∫∫ III-1
 
où U (P1) représente le champ complexe (amplitude et phase) au point source P1. Comme on peut voir 
sur la Figure 3.1 ci-dessous, P1 représente la position de la source ponctuelle sur la face de sortie du 
milieu, P0 le point d'observation dans le plan de la caméra, Σ est la surface de sortie des photons, et 
2 2 2
01 ( ) ( )r z x yξ η= + − + −  la distance entre la source et le pixel de la caméra. ξ et η sont les 
coordonnées des positions des sources, x et y sont les coordonnées dans le plan de la caméra. 
 
 
















L’expression calcule donc le champ en tout point du plan de la caméra en sommant les contributions  
de toutes les sources présentes à la surface du milieu.  







ξ η⎡ ⎤− −⎛ ⎞ ⎛ ⎞≈ + +⎢ ⎥⎜ ⎟ ⎜ ⎟⎝ ⎠ ⎝ ⎠⎢ ⎥⎣ ⎦
, car z 
est très grand (de l'ordre de 70 cm) devant les positions de la source dans le plan gel et la 
position pixel dans le plan caméra (de l'ordre de 1 cm). Dans cette expression, nous pouvons 
négliger les deux derniers termes devant 1 pour le r01 dans le dénominateur. Par contre la 
multiplication de r01 par k dans l’exponentielle, qui peut être de l’ordre de 107 dans le visible, et la 
sensibilité de la phase aux petits changements ne nous permet pas de négliger ces termes. L’expression 
III-1 devient donc : 
 
 2 2( ) ( )1( , ) ( , )exp 2 2
x yU x y U jk z d dj z z z
ξ ηξ η ξ ηλ
+∞
−∞
⎛ ⎞⎡ ⎤⎜ ⎟⎢ ⎥⎜ ⎟⎢ ⎥⎣ ⎦⎝ ⎠





2 2( , ) ( , )exp ( ) ( )2
jkze kU x y U j x y d dj z zξ η ξ η ξ ηλ
+∞
−∞
⎛ ⎞⎡ ⎤⎜ ⎟⎢ ⎥⎜ ⎟⎣ ⎦⎝ ⎠
= − + −∫ ∫  III-3
 
Une autre façon d’écrire cette expression est obtenue en développant l’expression à l’intérieur de 
l’exponentielle et en sortant le terme ( )2 2exp 2jk x yz⎡ ⎤+⎢ ⎥⎣ ⎦ de l’intégrale : 
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Dans cette expression, on peut reconnaître la formule de la transformée de Fourier du champ complexe 
U(ξ,η) multiplié par un terme quadratique. Pour modéliser le speckle optique, il suffit donc de 
connaître les positions de tous les points sources à la surface de sortie du gel, leur amplitude et phase, 
et de calculer la transformée de Fourier du champ correspondant. Pour le calcul numérique, nous 
échantillonnons la surface du détecteur pour représenter la pixellisation de la caméra, la taille de 





chaque cellule étant prise égale au pixel de la caméra (de l’ordre de 20µm). Nous échantillonnons 
aussi la surface externe du gel. Deux conditions doivent être remplies par cet échantillonnage: 
- La taille des grains de speckle produits doit être plus grande que les pixels de la caméra pour éviter 
un moyennage qui aura tendance à uniformiser l’intensité sur la surface du détecteur. Elle est donnée 




λ= ≥ avec λ la longueur d’onde optique, z la 
distance entre le gel et la caméra, diaphragmed est le diamètre de la surface du gel prise en compte. 
Cette condition permet d’avoir la distance minimale entre le gel et la caméra pour que la taille de grain 
corresponde au moins à la taille d’un pixel. Elle vaut 37 cm pour une longueur d’onde égale à 532nm, 
un diamètre du diaphragme égal à 1 cm et une taille de pixel égal à 20µm.  C'est la condition que nous 
avons déjà utilisée expérimentalement pour placer la caméra.  
 
- La distance maximale entre deux sources dans la même portion d’échantillonnage de la surface du 
gel doit donner un interfrange supérieur à la taille de la surface du détecteur camérad  de telle sorte que 
la somme de la contribution de ces deux sources sur la caméra donne un champ quasi uniforme: on 
peut alors sommer les deux sources dans le plan objet, et construire ainsi une matrice de positions des 
sources discrétisées.  
Cette condition est exprimée par la relation camera
zi dλη= ≥Δ , où i représente l’interfrange, 
et camérad  le coté du détecteur de la caméra qui a une surface de 2 x 2 cm
2. La condition permet de 
déduire le pas d’échantillonnage Δη à la surface du gel, en déterminant le z par la première condition. 
Pour les simulations nous nous somme placés dans les conditions de l’expérience, à savoir une 
distance gel-caméra de l’ordre de 80 cm, qui nous permet d’avoir un grain de speckle 40graind µm∼  
et un échantillonnage de la surface du gel 21µmηΔ ∼ . 
 
Ci-dessous nous représentons une figure de speckle simulée en utilisant une matrice de source 
d’amplitude unité et ayant des positions et des phases aléatoires pour une distance gel-caméra égale à 
80 cm. Le speckle est simulé sur un détecteur 1024x1024. A droite nous représentons un zoom d’une 







Figure 3.2 : Exemple d'une figure de speckle simulée. 
Pour construire une matrice des sources (amplitudes + phases), nous utilisons une simulation Monte-
Carlo décrite dans la section suivante. 
 
3.1.2 Modélisation de la propagation de la lumière par simulation de Monte-
Carlo 
 La simulation des speckles pour différents instants pendant la propagation de l’onde de 
cisaillement, à l’image de ce qui est fait expérimentalement, nécessite une modélisation de la 
propagation de la lumière à travers le gel, ainsi que l’enregistrement de toutes les positions de sortie et 
phases le long de chaque trajet. Pour modéliser ces chemins optiques à travers le gel, nous avons 
travaillé avec un algorithme de Monte Carlo développé par L.H. Wang [128], que nous avons modifié 
selon nos besoins. L’algorithme consiste à modéliser le transport de la lumière à travers le gel par le 
biais d’un calcul statistique basé sur la génération de trajets aléatoires suivi par la lumière à travers un 
milieu fortement diffusant. Le milieu est décrit par des paramètres telle que ses dimensions 
géométriques, son coefficient d’absorption  µa  (en cm-1), son coefficient de diffusion µs (en cm-1) et le 
facteur d’anisotropie g (cf. section 1.2.1). 
 Pour modéliser les changements de direction le long d'un trajet, événement aléatoire modélisant 
la diffusion, il est nécessaire de calculer la distance entre deux diffusions successives et la direction de 
la diffusion, laquelle est repérée par deux angles, et liée au facteur d’anisotropie. Ces calculs utilisent 
une distribution aléatoire donnée par Greenstein [58]. Les trajets dans cette modélisation sont traités 
comme les trajectoires de particules classiques, la polarisation et les phénomènes ondulatoires étant 
négligés pour la génération des chemins. 





Ainsi, on représente la propagation de la lumière comme une succession d’événements élémentaires 
(émission, absorption, réflexion, diffusion…) dont les caractéristiques, (direction de propagation, 
longueur parcourue avant absorption….) sont aléatoires. Les densités de probabilité utilisées sont 
telles que, pour un grand nombre de trajets, les lois de rayonnement (émission-absorption, par un 
élément de volume, extinction de lumière le long d’un chemin optique…) soient statistiquement 
vérifiées.  
 Dans la simulation nous choisissons le nombre de trajets générés, parcourus par les photons 
dans le milieu. Ces chemins sont générés un par un dans un espace à 3 dimensions, et sont traités 
indépendamment l’un de l’autre. Chaque chemin est caractérisé par l'ensemble des coordonnées (x,y,z) 
des points de changement de direction, et un facteur de pondération qui permet de prendre en compte 
les effets d’absorption (le poids d'un chemin de longueur l est diminué d’un facteur ( )exp alμ− , pour 
prendre en compte l’absorption par le milieu). 
 L'injection de la lumière sur la face d'entrée du gel est modélisée par un faisceau gaussien 
normal à l'échantillon, de façon à représenter l'injection utilisée dans l'expérience.  La génération d'un 
chemin se poursuit tant que le chemin n’est pas considéré comme absorbé ou n’a pas quitté le milieu. 
La méthode permet donc d’avoir entre autre la distribution d'énergie de la lumière à travers le milieu 
de propagation, et l’intensité transmise.  
 
Figure 3.3 : Distribution de l’énergie dans un gel de 4x4x4cm3. A gauche la distribution de l’énergie 
lumineuse dans le milieu, à droite la distribution de l’énergie lumineuse transmise à travers une surface 
d’un diamètre de 1 cm. Les échelles de couleur sont logarithmiques en dB, comparable directement entre 






La Figure 3.3 ci-dessus représente la distribution des chemins dans le gel obtenue en négligeant 
l’absorption, avec un coefficient de diffusion réduit qui vaut 5 cm-1. Le milieu est un cube de 
4x4x4 3cm , à l’image des milieux utilisés dans les expériences.  
A gauche, nous représentons la densité d'énergie lumineuse dans le milieu. On voit que la densité 
d'énergie est plus importante proche de la surface d’injection, et que cette densité décroît en avançant 
dans le milieu à cause de la diffusion et des pertes sur les cotés. A droite, nous représentons la densité 
d'énergie lumineuse transmise à travers une surface d’un diamètre de 1 cm. On observe une 
distribution en forme de "banane" avec une densité symétrique autour de la direction source/sortie. On 
constate une différence de l'ordre d’une trentaine de dB entre la densité d'énergie transmise à travers 
une ouverture de 1 cm de diamètre et la densité maximale totale dans le milieu. Nous avons utilisée 
pour cette simulation 108 chemins, environ ~1% de ces chemins ont été transmis à travers la surface de 
1cm de diamètre. L’absorption n’a pas été prise en compte pour ce résultat. 
 Dans notre processus de modélisation, nous avons besoin d'enregistrer toutes les coordonnées de 
chaque trajet, pour ensuite simuler leur perturbation par le passage de l’onde de cisaillement : cette 
perturbation affectera la longueur des trajets et par conséquence la phase de l’onde, qui dépend de la 
longueur du chemin optique. Nous avons aussi enregistré les positions de sortie des trajets.  
 
Figure 3.4 : Quelques trajets à travers le gel, obtenus par simulation de Monte Carlo. A gauche une 
simulation pour des faibles coefficients de diffusion, à droite pour des grands coefficients de diffusion. 
La Figure 3.4 ci-dessus illustre quelques trajets de diffusion à travers le gel: à gauche nous 
représentons le cas où le coefficient réduit de diffusion est de 5 cm-1. A droite nous représentons ces 
chemins dans le cas où la diffusion est plus importante (10 cm-1). Nous pouvons voir que la lumière 
dans le second cas parcours un chemin plus grand avec plus de diffusions avant de quitter le milieu. 
  





 Pour simuler l’effet de l’onde de cisaillement sur les trajets de diffusion, nous avons besoin de 
simuler le déplacement créé par cette onde dans le milieu à différents instants. Nous avons utilisé une 
approche numérique que nous exposons dans le paragraphe suivant. Cet algorithme modélise le 
déplacement crée par une force dans un milieu élastique, en utilisant la fonction de green élastique. 
 
3.1.3 Modélisation du champ Acoustique avec Field II 
Le calcul du déplacement induit par la force de radiation dans le milieu nécessite de modéliser le 
champ ultrasonore qui crée cette force. Pour modéliser ce champ nous utilisons un logiciel libre fait 
par Jensen[63]. Il utilise le calcul du champ qui a été développé par Tupholme et Stepanishen 
[124],[114],[116], basé sur le formalisme des réponses spatiales impulsionnelles dans le cas de la 
propagation linéaire. Cette réponse trouvée à partir de l’intégrale de Rayleigh est donnée par 























L’ouverture du transducteur est montée sur un plan infini et rigide, r1 représente la position où le 
champ est calculé et r2 représente la position sur l’ouverture émettrice, c est la vitesse du son dans le 









où vn est la vitesse normale de vibration de la surface du transducteur (supposée uniforme dans 
l'expression III-6) et ρ0 la densité du milieu de propagation. 
L’approche donne le champ ultrasonore en n’importe quel point de l’espace quand le transducteur est 
excité par une fonction Dirac spatio-temporelle. Le champ peut donc être calculé pour n’importe 
quelle excitation par une convolution avec la réponse impulsionnelle. Dans le cas d’un transducteur 
non ponctuel, l’algorithme divise la surface en plusieurs petites surfaces comme illustré sur la Figure 
3.4. Le calcul du champ se fait donc suivant le principe de Huygens, en sommant la contribution de 
tous les petits morceaux qui composent la surface, en considérant chaque surface comme un 
transducteur élémentaire individuel. Le calcul du champ émis par chaque élément se fait dans 







Figure 3.5 : échantillonnage de la surface d'un transducteur sphérique par le logiciel field II 
Dans le cas de notre expérience, nous avons utilisé l’algorithme pour un transducteur sphérique 
focalisé. Nous avons vu dans le chapitre 2 que sous l’hypothèse que le milieu se comporte comme un 
fluide visqueux homogène, l’onde est supposée quasi plane dans la zone focale, et la force s’exprime 
alors de la façon suivante : 





où α  est l’atténuation dans le milieu à la fréquence ultrasonore du transducteur.  W est l’intensité 
moyenne du faisceau ultrasonore, c la vitesse des ondes dans le milieu. Dans nos simulations la 
distribution temporelle de la source correspond à un créneau dont la durée coïncide avec celle du train 
d’onde ultrasonore émis pour générer la force de radiation. La force peut donc s’exprimer en fonction 
du maximum temporel du champ de pression de l’onde: 
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La modélisation de la force de radiation acoustique est donc effectuée en modélisant le carré du 
module du champ de pression sinusoïdal créé par l’onde ultrasonore. Une coupe de ce champ obtenu 
avec Field II est représentée sur la Figure 3.6, pour la géométrie du transducteur utilisé dans 
l'expérience. 






Figure 3.6 : champ acoustique simulé par Field II. Transducteur sphérique de diamètre 25.4 mm, de 
fréquence 5 MHz, de foyer acoustique à 50 mm 
Sur la Figure 3.7 à gauche, nous superposons sur le même graphe le profil au foyer normalisé obtenu 
en simulation et celui obtenu expérimentalement suivant l’axe X, l’axe transversal. Le profil 
expérimental a été mesuré dans l’eau avec un hydrophone calibré. Le profil simulé reproduit 
fidèlement celui mesuré expérimentalement sur la forme et la taille, excepté le lobe secondaire non 
mesuré expérimentalement.  
 
Figure 3.7 : comparaison entre résultats expérimental et simulé. 
A droite nous représentons le profil de pression normalisé, obtenu en simulation et en expérience 






considéré suffisant dans le cadre de notre modélisation, et ce champ est utilisé ensuite dans le 
programme qui calcule les déplacements générés par la force de radiation et que nous décrivons dans 
la partie qui suit. Une hypothèse supplémentaire importante que nous avons faite est que seule la 
pression dans la zone focale à -6dB contribue à la génération de la pression de radiation. Bercoff  et al. 
ont montré [15] que la forme exacte des courbes de déplacement impliquait de prendre en compte la 
force de radiation créée dans la zone pré-focale, mais nous avons considéré cet aspect comme étant du 
second ordre dans notre cas. 
 
3.1.4 Déplacement généré par la force de radiation 
 Nous avons vu auparavant que la force de radiation induit dans les tissus un terme source 
volumique de force qui fait vibrer les tissus. L’un des points importants de la simulation est donc de 
calculer le déplacement spatio-temporel créé par cette source à l’intérieur du milieu, à partir de la 
répartition de force déduite du champ du transducteur. Pour ce calcul nous avons utilisé un programme 
développé au Laboratoire Ondes et Acoustique par Jeremy Bercoff[12]. Le calcul de déplacement dans 
le programme est basé sur des solutions analytiques de l’équation du mouvement dans les solides 
mous soumis à une sollicitation impulsionnelle. La solution est basée sur des fonctions de Green 
élastiques développées par Aki et Richard [2], qui ont proposé une solution analytique de l’équation 
suivante : 
 ( ) ( ) ( ) ( ) ( )2 , 2 , , ,u r t u r t u r t f r ttρ λ μ μ⎛ ⎞ ⎛ ⎞⎜ ⎟ ⎜ ⎟⎝ ⎠ ⎝ ⎠∂ = + ∇ ∇⋅ − ∇× ∇× +∂ JJGJJG JJG JJG JJG JJG JJG JJG  III.9
Cette équation décrit le champ de déplacement ( ),u r tG  induit par une force volumique ( ),f r tG G  dans 
un solide supposé infini, homogène, isotrope et purement élastique. λ etμ  sont les coefficients de 
Lamé (cf. section 1.1.1). 
Si on suppose que cette force volumique est un Dirac spatio-temporel situé à l’origine du repère 
0r =G  : 
 ( ) ( ) ( ),f r t a t rδ δ=G G G G  III.10
 
où a a= G  est amplitude de la source et a
a
G
G ¨sa direction. L’expression du déplacement solution de 
l’équation III.9 qui a été démontrée par Aki et Richard [2] s’exprime de la manière suivante : 
 ( ) ( ) ( ) ( ){ }, , , ,i p pssj ij ij iju r t a g r t g r t g r t= + +G G G G III.11
 





où i est la composante du vecteur déplacement et j la direction de la force mécanique impulsionnelle. 
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+= = , ,λ μ étant les coefficients de Lamé et ρ  la masse volumique du 
milieu. ii
x
rγ = Sont les cosinus directeurs du vecteur unitaire r
G
. 
Le champ de déplacement se compose donc de trois termes [12]: 
Le premier terme évolue comme une onde de compression bipolaire longitudinale, qui se propage à la 
vitesse pc . Son amplitude décroît comme l’inverse de la distance à la source et sa direction de 
propagation est radiale. La vitesse particulaire et la direction de propagation sont colinéaires. 
Le deuxième terme évolue comme une onde de cisaillement bipolaire transversale qui se propage à la 
vitesse sc . Son amplitude décroît également comme l’inverse de la distance à la source, sa direction 
de propagation est perpendiculaire au vecteur position.  
La vitesse de propagation des ondes de compression dans les milieux mous est plus grande de trois 
ordres de grandeur que celle des ondes de cisaillement, donc l’onde de compression se propage quasi 
instantanément par rapport à l’onde de cisaillement. De plus son amplitude est négligeable en champ 
lointain étant donnée que l’amplitude des deux ondes est proportionnelle à l’inverse du carré de leur 
vitesse de propagation. 
Le dernier terme est un terme de couplage, il est ni une onde de cisaillement ni une onde de 
compression. Il montre que dans un cas général il n’est pas possible de découpler complètement une 
onde de cisaillement de l’onde de compression. C’est un terme du champ proche par rapport au deux 










 Le programme de simulation 3D est basé sur la solution de Green présentée ici. Pour n’importe 
quel type de source spatio-temporelle ( ),f r tG G , il suffit d’appliquer le principe de superposition, et de 
calculer la convolution spatiale et temporelle de la fonction source avec la solution de Green. 
  
 La simulation 3D consiste à calculer le déplacement suivant les trois directions de l’espace en 
tous points du milieu. Ce qui fait trois matrices à calculer, de dimension 3 en espace, sans oublier la 
dimension temporelle. Nous donnons sur la Figure 3.8 le repère utilisé pour ces simulations: l’axe Y 
est l’axe acoustique, l’axe Z est l’axe optique et l’axe X est l’axe transverse, en cohérence avec la 
convention expérimentale. L’origine du repère O ici est prise au milieu de la face illuminée par le 
laser.  
 
Figure 3.8 : Convention d'orientation pour les simulations. 
 Pour optimiser le temps de calcul de la simulation, nous avons effectué la modélisation des 
déplacements de l’onde de cisaillement suivant les direction X et Y (Ux, Uy) dans le plan z0=20mm 
(soit au plan focal XY) et sur la moitié de l’espace, et à partir de cela nous déduisons le déplacement 
dans les différentes positions de l’espace pour les déplacements suivant les axes x,y et z, grâce à la 
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L'utilisation de la symétrie cylindrique conduit aux expressions suivantes, que l'on peut déduire du 
schéma représenté sur la Figure 3.9: 
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Figure 3.9 schéma illustrant l'utilisation de la symétrie cylindrique  autour de l'axe central le long de la 
direction y. 


















Sur la Figure 3.10 ci-dessous, nous représentons le déplacement obtenu à différents instants par la 
modélisation, pour une durée de poussée de 1 ms. La vitesse de propagation de l’onde de cisaillement 
pour cette simulation est égale à 3 mm/ms. Le déplacement représenté dans cette figure est le 
déplacement suivant l’axe acoustique Y, dans le plan YZ (X=0 mm). L'échelle de couleur représente 
les déplacements en unité arbitraire, commune aux 4 figures. 
 
Figure 3.10 : simulation du champs de déplacement créé par l’onde de cisaillement à différents instants 
   
La simulation montre que le déplacement diminue avec la propagation à cause de la divergence de 
l’onde. Nous avons négligé la viscosité. L'onde de cisaillement décroît typiquement d'un facteur 4 
dans les 2 premières ms, et met environ 7 ms avant d'atteindre les bords de l'échantillon. 
 L’onde générée est principalement une onde de cisaillement bipolaire qui se propage dans la 
direction perpendiculaire à l’axe acoustique, avec un déplacement prépondérant le long de l'axe du 
transducteur. L’onde de compression n’est pas visible aux échelles de temps que nous utilisons et son 





amplitude est négligeable devant l’amplitude de l’onde de cisaillement (cf. expression des différentes 
composantes). 
3.1.5 Combinaison des différentes simulation 
 Une fois les simulations réalisées indépendamment (génération des trajets et génération de 
l'onde de cisaillement), nous procédons à la combinaison de ces deux résultats. Le résultat des 
simulations d'onde de cisaillement est une matrice à quatre dimensions, trois d’espace et une de temps. 
L'échantillonnage temporel des données sur l'onde de cisaillement est réduit à 2 kHz, la cadence de la 
caméra.  
 Nous avons d'autre part la liste de toutes les coordonnées de tous les trajets transmis à travers le 
gel. A l’aide du logiciel Matlab, nous effectuons la dernière étape consistant à combiner les deux types 
de résultats. Pour chaque trajet, le principe est le suivant : à chaque instant de l'onde de cisaillement, le 
trajet est modifié par l'onde de cisaillement, comme illustré sur la Figure 3.11. Une nouvelle longueur 
de trajet est déduite, dont nous déduisons une phase.  Pour une onde de cisaillement d'amplitude 
donnée, on dispose donc finalement d'une série de phase et d'amplitude pour chaque trajet et pour 
chaque temps de l'onde de cisaillement. Ces phases et amplitudes permettent de simuler une figure de 
speckle pour chaque instant. On peut alors appliquer à la série de figure de speckle, obtenue pour une 




Figure 3.11 : pertubations des trajets causés par l’onde de cisaillement 
 Il faut préciser que les figures de speckle simulées ne reproduisent pas exactement ce qui se 
passe avec la caméra: en effet, la caméra intègre la mesure sur une durée d’acquisition finie, de 0.5 ms 
Chemin optique à t0 
Déplacement des trajets causé par l’onde 
de cisaillement 






dans nos expériences. Notre approche néglige donc l'intégration temporelle, et suppose le milieu figé à 
chaque prise de mesure: tout se passe  dans les simulations comme si la caméra prenait des images 
instantanées à des moments espacés de 0.5 ms. Nous avons aussi négligé le moyennage spatial des 
pixels de la caméra en supposant que le speckle est parfaitement échantillonné. Ces hypothèses ne sont 
pas fondamentalement nécessaires sur le principe, dans la mesure où l'on pourrait prendre en compte 
les moyennages spatial et temporel en faisant un calcul plus résolu en temps et en espace. Mais le 
temps de calcul est alors limitant. Nous nous sommes contentés de négliger cet aspect dans cette étude. 
 Un autre point important à préciser concerne le bruit de l’expérience. Pour les résultats 
présentés dans ce chapitre, nous ne prenons pas en compte le bruit de la caméra ni le bruit de photon 
(shot noise). Ce qui signifie que les quantités de déplacement détectable en simulation ne sont limitées 
que par les fluctuations statistiques dues à la méthode, et ne représentent pas une quelconque limite 
expérimentale. La prise en compte de certains bruits dans les simulations de speckle est discutée dans 
le chapitre suivant.  
 Nous avons aussi négligé la réflexion de l’onde de cisaillement sur les bords du gel.  A ce stade, 
nos simulations ne peuvent donc prétendre modéliser les phénomènes dès que l'onde atteint les parois 
(typiquement 7 ms après la poussée pour un milieu de vitesse 3 mm/ms).  
  
3.2 Résultats et comparaison avec les résultats expérimentaux 
 Dans cette section, nous présentons quelques résultats obtenus par l'approche de simulation 
présentée ci-dessus, que nous comparons aux résultats expérimentaux dans le but de valider l’approche 
de modélisation. Puis nous pouvons pousser l’étude plus loin en vérifiant grâce aux simulations 
certaines interprétations du chapitre 2, et en donnant des prédictions sur des effets plus difficiles à 
étudier expérimentalement. 
 
3.2.1 Validation de l’approche de modélisation 
3.2.1.1 Courbe de corrélation dans les gels homogènes 
 Dans un premier temps, nous avons ajusté les paramètres de la simulation pour retrouver la 
courbe type de l’optoélastographie à travers un gel homogène. Parmi les multiples paramètres dont 
dépend la simulation, c'est principalement la vitesse dans le gel et l'amplitude de l'onde de cisaillement 
qui influent sur la courbe de simulation obtenue. Nous avons ajusté l'amplitude de l'onde de 
cisaillement sur l'exemple de la Figure 3.8. Sur la Figure 3.8, nous représentons la courbe de 
simulation et la courbe expérimentale. Dans cette simulation, nous avons pris comme amplitude 
maximale de déplacement de 0.2 µm, cette amplitude maximale intervient à 1 ms et correspond à la fin 





du train d’onde alors que le mouvement est encore confiné dans le foyer. Le module d'Young  du gel 
dans lequel ont été calculés les déplacements est déterminé par le choix de la vitesse de propagation de 
l’onde de cisaillement. Dans cette simulation elle est de 3m/s ce qui corresponde à 25 kPa, en accord 
avec la valeur expérimentale. Le coefficient de diffusion réduit utilisé dans la simulation Monte-Carlo 
est de l’ordre de 5 cm-1. La force de radiation est créée par un train d’onde de 1ms, en simulation 
comme pour l'expérience. 
 
 
Figure 3.12 : En ligne continue la courbe expérimentale et en pointillé la courbe obtenue par simulation. 
La valeur de corrélation au départ de la courbe est constante, la force de radiation n’étant pas encore 
appliquée. Dans les simulations, cette valeur vaut 1 avant l’application de la force de radiation, elle  
traduit la parfaite ressemblance entre deux speckles consécutifs. Dans les expériences, même avant 
l'application de la force, elle est différente de 1 comme discuté dans le chapitre 2. Dans les simulations 
nous n’avons pas pris en compte les différents effets qui peuvent conduire à cette décorrélation 
permanente: il peut y avoir le mouvement des diffuseurs (particules d’intralipide) dans la matrice du 
gel, en mouvement brownien, le bruit de la caméra, ou le bruit de shot noise. Sans simuler cet effet, 
mais pour des raisons de comparaison, nous avons translaté verticalement la courbe de simulation sur 
la courbe expérimentale. 
 
 L'allure globale de la courbe est bien reproduite, avec une différence qui apparaît sur la fin de la 
partie transitoire. Comme discuté précédemment, cette différence est due au fait que l'on n'a pas 
modélisé la réflexion de l’onde de cisaillement par les bords du gel. La durée de la décorrélation est 






trajet de la lumière avec une amplitude suffisante. La vitesse de l’onde de cisaillement dans nos 
simulations était de l’ordre de 3 mm/ms ce qui donne une présence de déplacement dans le milieu de 
l’ordre de 7 ms, correspondant bien à la durée de la perturbation sur la courbe de corrélation. Cette 
durée, identique pour la courbe simulée et la courbe expérimentale, est donc cohérente avec le fait que 
le gel avait un module de Young de 25 kPa à la fois dans la simulation et expérimentalement. 
Nous pouvons remarquer aussi le bon accord entre l’expérience et la simulation concernant le 
minimum de corrélation et l’instant de ce minimum. Ce minimum intervient à la 5ème valeur de 
corrélation, soit une corrélation entre le speckle obtenu à l’instant 1.5 ms et le speckle obtenue à 2 ms. 
Elle traduit une combinaison entre l’amplitude de déplacement et le volume occupé par l’onde. La 
Figure 3.13 représente une superposition entre le déplacement simulé à ces deux instants et la densité 
lumineuse participant à la formation du speckle. 
 
Figure 3.13 : Déplacements simulés à deux instants qui correspondent à la décorrélation maximale, 
superposés sur la distribution de lumière transmise (densité d’énergie plan (XY, Z=20mm) ). 
Cette figure montre que l’onde de cisaillement perturbe un maximum de volume illuminé en passant 
de 1.5 ms à 2 ms tout en gardant une amplitude de déplacement comparable. Le bon accord entre la 
simulation et l'expérience valide la modélisation et confirme l'interprétation du phénomène que nous 
avons donné au chapitre 2 (section 2.3.1.2)  
 
3.2.1.2 Effet de la durée de l’onde de compression 
 Nous avons montré expérimentalement que la profondeur et la forme de la courbe de corrélation 
change avec la durée de l’onde de compression qui crée la force de radiation (cf Figure 2.16). Et nous 
avons montré que pour des grandes durées devant le temps de réponse viscoélastique du milieu, la 
poussée engendre deux ondes de cisaillement, une qui prend naissance à l’application de la force de 





radiation, et l'autre à la fin de l'application de la force, si la durée de la force est plus grande que le 
temps de réponse du milieu. Dans la Figure 3.14 ci dessous, nous représentons la courbe obtenue en 
simulation pour une application d’un train d’onde d’une durée de 10 ms. Dans cette simulation nous 
retrouvons les mêmes phénomènes, à savoir la présence de deux perturbations transitoires, qui 
corresponde bien dans les simulations aux deux régimes transitoires de déformation du milieu. Sur la 
figure à droite nous représentons le résultat expérimental obtenu pour une onde de compression qui 
dure 10 ms. Nous pouvons voir que la forme de la courbe est semblable avec la simulation, avec deux 
chutes de corrélation au début de l’application du train d’onde et à la fin.   
 
Figure 3.14  à gauche, courbe simulant la corrélation obtenue pour une durée du train d’onde de 10 ms. A 
droite la courbe expérimentale obtenue pour la même durée. 
Dans les simulations, l’onde de compression qui se propage pendant 10 ms n’est pas prise en compte 
ainsi que la réflexion de l’onde de cisaillement par les bords. Dés que l’onde de cisaillement disparaît 
la corrélation retourne à sa valeur initiale. Expérimentalement deux effets sont responsables du non 
retour de la corrélation à sa valeur initiale entre les deux décorrélations maximales : premièrement, la 
présence de l’onde de cisaillement qui peut n'avoir pas complètement disparue à cause du rebond sur 
les bords du gel. Le deuxième effet est la présence de l’onde de compression qui fait baissé la valeur 
de corrélation comme discuté dans le chapitre 2 pour une durée de force de 60 ms, où on a remarqué 
que la valeur de corrélation est constante sur toute la durée du train d’onde ultrasonore mais à une 
basse valeur comparée à sa valeur initiale (cf. section 2.3.1.2). Par contre la profondeur de la chute est 
semblable dans ce résultat ce qui montre que les deux décorrélations ont été provoquées par le même 
mouvement. 
Ce résultat de simulation confirme donc également les interprétations avancées dans le chapitre 2 







3.2.1.3 Courbe de corrélation à des différentes module de Young 
 Après avoir vérifié que la courbe de corrélation obtenue par simulation correspond bien à ce que 
nous avions obtenu expérimentalement, nous nous sommes intéressés au cas de deux gels homogènes 
de module d'Young différents, comme effectué expérimentalement. Pour simuler cette expérience, il 
suffit simplement de changer la vitesse de cisaillement dans la simulation de l'onde de cisaillement, 
qui change donc le module de Young. Nous calculons donc les déplacements spatio-temporels induits 
par la force de radiation, une fois dans un milieu avec un module de Young de 25 kPa soit une vitesse 
de cisaillement de 3 m/s, et l’autre milieu à un module de Young de 55 kPa, soit une vitesse de 
cisaillement de 4.2 m/s. 
  
Figure 3.15 : les courbes obtenues dans deux milieux avec un module de Young différent. A gauche, les 
résultats de la modélisation, à droite les résultats expérimentaux. 
La Figure 3.15 montre les courbes obtenues dans les deux milieux. A gauche les courbes obtenues en 
simulation et à droite les courbes obtenues expérimentalement. La courbe en continu est obtenue dans 
le gel de 25 kPa et celle en pointillé est obtenue dans le gel de 55 kPa. Le changement de la vitesse de 
propagation de l’onde de cisaillement réduit la durée de l’onde dans le milieu, ce qui se traduit sur la 
courbe par une durée de perturbation moins longue et un retour à la valeur initiale plus rapidement. Ici 
également, les résultats de simulations confirment les interprétations proposées dans la section 2.3.1.2 
tout en validant les simulations. 
   
3.2.1.4 Courbe de corrélation en présence d’un absorbeur 
 Dans les résultats expérimentaux présentés dans le chapitre précédent, nous avons montré que la 
présence d’une région absorbante agit sur la forme de la courbe. Nous avons voulu voir comment cette 





courbe obtenue en simulation est transformée par la présence d'un absorbeur dans le milieu. Pour 
simuler l’effet de l'absorbeur optique, nous avons tout simplement éliminé de la simulation tous les 
trajets qui passent par la zone définie comme étant absorbante. Tout le reste de la simulation restant 
identique par ailleurs. 
 
3.2.1.4.1 Effet du diamètre de l'inclusion 
 Dans un premier temps, nous avons effectué la simulation pour des absorbeurs de la même taille 
que ceux utilisés expérimentalement, à savoir un absorbeur de forme cylindrique de 4 cm de long, et 
nous avons testé plusieurs diamètres. Dans la figure ci-dessous nous représentons les courbes obtenues 
en simulation dans le cas d’absorbeurs de diamètre 4 mm et 8 mm.  
 
Figure 3.16 : courbes de corrélation en présence d’une région absorbante 
 Ces résultats sont en très bon accord avec les résultats expérimentaux discutés et interprétés à la 
section 2.3.2.1.2.  
 
3.2.1.4.2 Balayage suivant les axes perpendiculaires à l’axe optique  
 Pour effectuer des profils suivant les différents axes, nous avons besoin d’avoir la matrice de 
déplacement créée par l’onde de cisaillement pour chaque position de balayage que nous voulons 
faire, en changeant la position de l’application du champ acoustique pendant son injection dans le 
programme qui calcule les déplacements. De façon équivalente, en supposant négligeables les effets 






de référence, pour des questions de temps de calcul. Nous répétons cette opération pour toutes les 
positions de balayage.  
Le résultat est représenté sur la Figure 3.17: à gauche, la courbe du profil obtenu en simulation et à 
droite celle obtenue expérimentalement pour un absorbeur d’un rayon de 2 mm. On remarque sur la 
courbe que la taille apparente des absorbeurs, déterminée à mi hauteur, est plus grande que la taille 
réelle, que se soit dans la courbe expérimentale ou la courbe de simulation. Dans le cas illustré sur la 
Figure 3.17, la taille à mi hauteur déduite à partir de la courbe est de ~ 6 mm. Ces résultats confirme 
l'interprétation discuté dans la section 2.3.2.1.3, à savoir qu'à la résolution près du faisceau de poussée, 
c'est la distribution des photons transmis qui est "lisse" au voisinage de l'absorption, ce qui se retrouve 
sur les profils qui se traduisent comme on l'a vu sur la distribution de lumière transmise (cf. Figure 
3.19 ci-après) 
 
Figure 3.17 : profil selon l’axe transverse (axe X) en présence d’un absorbeur de 4 mm de diamètre, à 
gauche le profil obtenu en simulation. A droite le profil obtenu expérimentalement. 
 Un autre résultat confirmant l’accord entre les simulations et l’expérience en ce qui concerne la 
détection d'inclusions optiquement absorbantes est présenté sur la Figure 3.18. Nous y représentons les 
profils en présence d’un absorbeur de 1 mm de diamètre: à gauche les résultats obtenus en simulation, 
(la courbe en noir est un balayage suivant l’axe optique, en rouge le balayage est suivant l’axe 
transverse), et à droite les profils obtenus expérimentalement. 
 






Figure 3.18 : profils en présence d’un absorbeur de 1 mm de diamètre, suivant l’axe optique (axe Z) en 
noir et suivant l’axe transverse (axe X) en rouge. A gauche les résultats de simulation, à droite les résultats 
expérimentaux.  
 Là aussi, nous pouvons constater la surestimation de la taille de l’absorbeur dans les deux 
direction. Comme déjà discuté, cette surestimation de la taille des absorbeurs et la forme de la courbe 
de profil sont dépendant de la taille du faisceau de poussée, mais également à la distribution de 
lumière à travers le gel. Nous illustrons ceci  sur la Figure 3.19: à gauche sont représentés les profils 
de lumière (détectée) à travers l’absorbeur, à droite sont représentés les profils optoélastographiques 
obtenus avec les simulations dans les deux directions X et Z. Les profils de lumière ont été obtenus par 
simulation de Monte-Carlo dans un gel de 4x4x4cm-3, avec un coefficient de diffusion de l’ordre de 5 
cm-1. La taille de l’absorbeur est de 2 mm de diamètre. 
 
Figure 3.19 : à gauche les profils  de lumière obtenus avec Monte-Carlo en présence d’un absorbeur d’un 
rayon de 2 mm suivant l’axe optique (axe Z), et l’axe transverse (l’axe X). A droite les mêmes profils, mais 






On peut voir que la nature même de la distribution de la lumière ne permet pas d’avoir les tailles 
exactes, que se soit dans une direction ou dans l’autre. Ceci montre que le pouvoir de résolution n’est 
pas dicté uniquement par la taille du foyer acoustique, mais plutôt une combinaison entre la taille du 
foyer et la distribution de la lumière dans le milieu. Le profil obtenu avec la méthode 
d'optoélastographie transitoire en simulation à travers l’absorbeur suit cette distribution de lumière. 
Remarquons que ces conclusions ne sont valables que dans le cas étudiés d'absorption totale dans les 
inclusions. Dans le cas d'absorption très faible, la distribution de lumière n'est quasiment pas perturbée 
par l'absorbeur. 
 
Nous allons démontrer dans la partie suivante que la propagation des ondes de cisaillement sur la 
quelle repose notre méthode de détection, agit bien également sur le pouvoir de résolution de la 
technique, comme discuté dans le chapitre 2. 
 
3.2.2 Quelques prédictions ou interprétations de la modélisation 
 Les résultats précédents ayant validé notre modélisation, nous avons alors étudié l’effet de 
certains paramètres sur le signal, et effectué par simulations des effets ce que nous n’avons pas pu 
étudier expérimentalement. Beaucoup de paramètres agissent sur le signal, l’étude présentée ici est 
bien sûr loin d’être exhaustive. 
  
3.2.2.1 Effet de l’amplitude de l'onde de cisaillement 
 Pour étudier l'effet de l'amplitude de cisaillement, nous avons utilisé un même résultat de 
simulation d'onde de cisaillement en la pondérant avec différentes amplitudes. La Figure 3.20 à gauche 
représente les courbes obtenues pour un maximum de déplacement de 0.2 µm, 0.3 µm et 0.5 µm.  
 
Ces résultats sont très importants dans la mesure où ils fournissent un ordre de grandeur des 
déplacements de cisaillement qui provoque des décorrélations de l'ordre de quelques dixièmes. Jusqu'à 
présent, nous n'avions jamais mis en relation quantitative la décorrélation et les déplacements générés 
(dans la mesure où expérimentalement, on ne connaît pas l'amplitude des déplacements).Nous 
rediscuterons ce point dans la section 4.1.3.3.2. 
 
La décorrélation maximale (la corrélation minimale) entre deux speckle augmente avec l’amplitude 
comme ce qui a été constaté expérimentalement (section 2.3.1.2). On observe aussi le décalage 
temporel de ce maximum de décorrélation pour les raisons expliquées dans le chapitre II (2.3.1.2).  La 
courbe de droite est obtenue avec une matrice de déplacement ayant un maximum de déplacement de 





1.5µm : on observe sur cette courbe une décorrélation totale d’un speckle à l’autre. La décorrélation 
totale survient à 3.5ms ce qui correspond à un rayon de propagation de 11 mm du centre du gel. A 




Figure 3.20 : à gauche les courbes de corrélation pour les différents amplitudes de déplacement, à droite la 
courbe pour des grandes amplitudes, 
3.2.2.2 Effet de la taille des absorbeurs optiques suivant l’axe acoustique (axe Y) 
 L’une des études que nous n’avons pas eu l’occasion de faire expérimentalement concerne la 
détection des inclusions de différentes longueurs le long de l’axe acoustique. Expérimentalement, nous 
avons toujours pris une inclusion cylindrique traversant tout le gel, à la fois par commodité de 
fabrication et surtout pour éviter la présence d'interfaces normales au faisceau ultrasonore, qui peuvent 
rendre l’interprétation plus complexe du fait qu’ils peuvent augmenter l’amplitude de la force de 
radiation. Nous avons donc décidé d’étudier ce cas de figure en simulation. Pour cela nous avons pris 
des absorbeurs cylindriques d’un diamètre de 2 mm et de différentes longueurs le long de l’axe 
acoustique. Le but de cette étude est de mettre en évidence une des limites de la méthode à savoir sa 







Figure 3.21 : courbe de corrélation pour des absorbeurs cylindriques de différentes longueurs suivant 
l’axe acoustique. 
Sur la Figure 3.21, nous présentons la courbe de corrélation obtenue pour un absorbeur cylindrique de 
2 mm de diamètre et des longueurs de 4 mm, 8 mm et 12 mm. Le milieu de ces cylindres coïncide 
avec le milieu du gel, et donc avec le centre du foyer acoustique. 
 
Les courbes de simulations montrent que même pour des petites longueurs d'inclusion absorbante le 
long de l’axe acoustique on peut les mettre en évidence. Par contre l’absence de décorrélation au début 
de la courbe est moins importante comparée aux absorbeurs ayant une longueur comparable à la taille 
du foyer acoustique. Ceci confirme que la perturbation des trajets se fait sur toute la zone de poussée. 
Dans nos simulations la taille du foyer acoustique est de 12 mm à mi hauteur. C’est pour cela que nous 
commençons à avoir une absence de décorrélation totale à partir de 12 mm de long dans l’axe 
acoustique. Même si l'effet de masque n'est pas total, ces résultats de simulation montrent que la 
technique détecte la présence des absorbeurs ayant une taille petite devant le foyer acoustique.   
 
3.2.2.3 Résolution suivant les axes transverses pour des inclusions absorbantes. 
 La résolution de contraste d'absorption optique de la méthode présentée dans ce travail dépend 
de plusieurs paramètres : outre la taille de la zone de poussée, nous avons vue que la distribution de 
lumière peut avoir une influence sur la résolution de la méthode. Dans cette partie nous allons essayer 
de mettre en évidence par des simulations ces effets sur la résolution. 
 Sur la Figure 3.22 à droite, on représente la distribution de lumière transmise à travers un gel 
qui contient deux absorbeurs cylindriques: en haut le rayon des absorbeurs est de 1 mm et en bas de 2 





mm. Les inclusions traversent tout l'échantillon. Les deux absorbeurs sont centrés à -3 mm et +3 mm. 
A gauche est représenté le profil déduit du signal optoélastographique à travers les absorbeurs suivant 
la direction X. Le paramètre représenté sur les courbes est la profondeur de décorrélation, calculée à 
partir de la valeur de la courbe à t = 0.5 ms, comme dans la section 2.3.2.1.3. 
 
 
Figure 3.22 : à gauche la distribution de lumière (Monte-Carlo) dans les gels, à droite le profil à travers les 
absorbeurs suivant l’axe X obtenus avec la simulation optoélastographique. 
Les distributions d'énergie montrent qu’il y a une certaine limite à la résolution intrinsèque à la 
propagation de la lumière dans le milieu: comme déjà discuté précédemment, l'effet des absorbeurs sur 
la distribution de lumière détectée s'étant au-delà des dimensions exactes des absorbeurs. En effet dans 
les figures du bas, et malgré que les bords des deux absorbeurs soient séparés de 2 mm, la valeur du 
paramètre signal reste faible. Comme le montre les simulations Monte-Carlo, le nombre de chemin qui 






représentent la densité des chemins). Dans le cadre de notre expérience, un autre paramètre est à 
prendre en compte pour estimer la résolution, c’est la vitesse de propagation de l’onde de cisaillement. 
En effet pour obtenir une bonne résolution (au mieux de la taille de la zone de poussée), nous devons 
prendre la valeur de corrélation aussitôt que possible, avant que l’onde de cisaillement se propage, 
donc proche du début de la décorrélation. Sur la Figure 3.23, on représente le profil obtenu suivant 
l’axe X en présence de deux absorbeurs centrés à -3 mm et +3 mm, de diamètre 2 mm. La courbe en 
rouge représente le profil construit sur un paramètre calculé à partir de la valeur de décorrélation 
calculée 0.5 ms après l’application de la force. La courbe en bleu représente quant à elle le profil 
construit sur un paramètre calculé à partir de la valeur de décorrélation calculée à 1 ms après 
l’application de la force. Ces profils sont en fait les profils auxquels on a soustrait les profils obtenus 
sans la présence des absorbeurs. Ils reflètent donc uniquement l'effet des absorbeurs, et non de la non-
uniformité de la lumière dans le gel. 
 
Figure 3.23 : profils dans la direction transverse (axe X) à travers deux absorbeurs de diamètre 2 mm: en 
rouge pour une valeur déduite de la décorrélation 0.5 ms après application de la force. En bleu pour une 
valeur déduite de la décorrélation 1 ms après application de la force. A gauche, la distribution de lumière 
dans le gel (Monte-Carlo). 
On constate qu’on perd la résolution pour la courbe construite après une milliseconde de l’application 
de la force. En prenant la deuxième valeur après l’application de la force entre les deux absorbeurs, 
l’onde de cisaillement c’est propagée plus loin et arrive sur les absorbeurs. On perd l'effet de masque 
qui suppose l'onde confinée dans l'absorbeur. Une façon de remédier à cette limitation est d'augmenter 
la cadence de la prise d'image, mais ceci se fera au détriment de la quantité de lumière collectée. 
 
Sur la Figure 3.24, on représente le balayage suivant l’axe optique (axe Z), quand les cibles sont 
alignées selon cet axe. Le profil est semblable à celui obtenu dans la direction X.   






Figure 3.24 : balayage dans la direction optique (axe Z) à travers deux absorbeurs de diamètre 2 mm en 
rouge pour une valeur déduite de la décorrélation 0.5 ms après application de la force. En bleu pour une 
valeur déduite de la décorrélation 1 ms après application de la force. A gauche, la distribution de lumière 
dans le gel (Monte-Carlo).  
3.2.2.4 Résolution suivant l’axe acoustique pour des inclusions absorbantes. 
 La résolution axiale fait partie des limites majeures de la technique développée dans ce 
manuscrit. En effet la force de radiation utilisée comme perturbateur localisé est répartie dans tout le 
foyer acoustique. On est donc limité par la taille du foyer. Pour deux absorbeurs séparés par une 
distance inférieure à la longueur du foyer, il doit être impossible de les résoudre spatialement. La 
deuxième limite que nous avons vue deux sections auparavant concerne la taille d’absorbeur 
détectable, qui ne peut pas être trop petite devant la taille du foyer acoustique pour être détectable.  
Etant expérimentalement difficile de fabriquer un gel qui contient deux absorbeurs optiques le long de 
l’axe ultrasonore, sans introduire des bulles d’aire ou des interfaces, nous avons effectué cette 







Figure 3.25 : Simulation représentant le scanne suivant l’axe acoustique en présence de deux absorbeurs 
de 4 mm de long séparés de 3 mm. 
 La figure 3.25 est un résultat de simulation obtenu avec un balayage à travers deux absorbeurs 
d’une longueur de 4 mm chacun, placés à +3.5 mm et -3.5 mm. Le paramètre tracé est la profondeur 
de décorrélation 0.5 ms après la poussée. Le résultat présenté confirme que les deux absorbeurs sont 
complètement non distinguables malgré une séparation bord à bord de 3 mm.      
 
3.3 Conclusion 
 Nous avons développé une approche de modélisation de l’effet détecté par notre technique 
d'optoélastographie transitoire. Cette approche combine deux parties: une partie consistant à générer 
des trajets aléatoires de la lumière, pour en déduire des phases à partir de la longueur des chemins 
(Monte Carlo).  L'autre partie consiste à calculer dans l'espace et le temps les déplacements provoqués 
par l'onde de cisaillement, à partir de fonctions de Green élastique. L'effet est correctement prédit en 
perturbant de façon instantanée les trajets de la lumière selon les lois de déplacement de l'onde de 
cisaillement. Cette approche a été validée par la reproduction de résultats obtenus expérimentalement, 
et a permis de valider les interprétations proposées dans le chapitre précédent. Ce modèle nous a 




 CHAPITRE 4  
Quelques performances de la méthode  
 Notre méthode d'optoélastographie transitoire est une méthode basée sur la détection optique 
d’un déplacement créé en profondeur. Dans tous ce qui précède, nous avons étudié ce signal dans des 
conditions relativement favorables, à savoir une quantité de lumière et une amplitude de déplacement 
des ondes de cisaillement suffisante pour une détection sans problème de rapport signal à bruit. A 
présent, nous allons nous mettre dans des conditions plus contraignantes, et étudier les performances 
en terme de détectabilité du signal, dans l'optique d'une future application dans les milieux vivants et 
épais. Dans de tels milieux, deux importants problèmes se posent. D'une part les faibles quantités de 
lumière qui émergent de ces milieux (entraînant des limites en termes de bruit), et d'autre part les 
décorrélations de speckle causées par le milieu même (en particulier dans les milieux vivants) qui 
peuvent masquer la décorrélation transitoire provoquée par la force de radiation. Dans ce chapitre, 
nous étudierons expérimentalement le cas de milieux peu décorrélants (gels et échantillons de poulet 
in vitro), et par simulations le cas de milieux non décorrélants. 
 Nous montrons d'abord que la technique de détection directe utilisée jusqu'à présent est limitée 
par le bruit de la caméra. Nous présentons ensuite une méthode basée sur une détection 
interférométrique à 2 phases pour aller au-delà du bruit de la caméra, dont nous illustrons d'abord 
expérimentalement les performances. Nous appuyons ensuite ces résultats par des simulations prenant 
en compte le bruit du détecteur et les fluctuations de type shot noise liées à la quantité de lumière. 
Nous en concluons notamment sur l'origine de la limite de détection dans le cadre de nos expériences. 
Nous terminons dans une seconde partie par une étude comparative en terme de détectabilité du signal 
entre la détection de l’effet acousto-optique et du signal d’optoélastographie transitoire, dans du gel et 
dans du poulet in vitro. 
  
4.1 Courbes de corrélation à faible intensité lumineuse  
4.1.1 Limite de la détection "directe"  
 Pour étudier la limite de détection liée aux flux lumineux, nous sommes amenés à caractériser 
les différents bruits qui peuvent entacher le signal détecté par la caméra. Dans toute mesure de signal, 





on observe des signaux d’origines diverses qui viennent se greffer au signal utile, et qui peuvent être 
déterministes (en général facile à éliminer) ou aléatoires. 
 Dans les expériences menées dans cette étude, nous avons utilisé une caméra CMOS avec un 
million de pixels. La détection du signal sur ce type de capteur passe par deux étapes importantes, que 
l'on peut résumer de la manière suivante : les photons qui arrivent sur le détecteur obéissent à une 
statistique de poisson, c'est-à-dire en particulier que sur des intervalles temporels réguliers, un pixel 
reçoit en moyenne N photons avec un écart type de N  photons. Cette fluctuation est la fluctuation 
ultime sur la mesure, intrinsèque à la nature de la lumière (elle traduit son aspect corpusculaire). Ce 
"bruit" est appelé bruit de grenaille ou "shot noise". Ces photons qui arrivent sur le détecteur sont tout 
d’abord convertis en photo-électrons avec une probabilité η  appelée le rendement quantique du 
détecteur. On peut montrer que le nombre de photo-électrons suit également une statistique 
poissonienne: à chaque pixel correspond donc Nη ×  photo-éléctron avec un écart type de Nη± × . 
Les électrons sont en suite multipliés par un facteur de conversion numérique α  (gain de la caméra), 
qui permet à la caméra de comptabiliser un "count" pour une quantité fixe de photo-électrons 
convertis. Au final, on obtient sur un pixel une valeur Nα η× ×  count, avec un écart type 
Nα η± × ×  count. Le nombre maximum de count par pixel que peut comptabiliser notre caméra 
pour chaque image est de 1023. Arrivé à ce niveau, la caméra est saturée. Le shot noise détermine la 
fluctuation minimale qu’on peut avoir en l’absence d’autres bruits. Dans le cas où le signal est défini 
par le nombre de photo-électrons détecté et le bruit par sa fluctuation, le rapport signal sur bruit 
optimal vaut donc: optSNR S S S= = . 
 Nous avons estimé ces facteurs de conversion α  et η  par une calibration de notre caméra. 
Nous avons trouvé un rendement quantique de l’ordre de 33% ce qui signifie que nous avons 33 
photon-électrons en moyenne pour 100 photons qui arrivent sur le détecteur. Pour ce qui est du gain de 
la caméra, nous avons trouvé 0.016α = , ce qui signifie que pour chaque 100 photo-électrons la 
caméra comptabilise 1.6 count, ou de façon équivalente un count représente 60 photo-électrons. 
 Le second bruit qui peut limiter notre détection à des faibles flux est la fluctuation du bruit de 
fond de la caméra. En effet le bruit thermique et électronique intrinsèque à la caméra produit un 
nombre de count sans que celle-ci soit exposée à la lumière. Ce fond que nous appelons background à 
sur notre caméra une valeur moyenne autour de 160 count par pixel pour un temps d’exposition de 
0.5ms, ce qui laisse une dynamique pour le signal de l’ordre de 863 niveaux. C’est un fond qui est 
généré systématiquement sur toutes les images prisent. Donc avec une simple soustraction nous 
pouvons l'éliminer. Par contre, le bruit de la caméra, qui limite les mesures du signal à des faibles flux 
lumineux, correspond à la fluctuation du background: l'écart-type de cette fluctuation a été estimé 





expérimentalement à 1 count par pixel. Ceci signifie qu'en dessous de 60 électrons par pixel, le signal 
devient masqué par le bruit de la caméra. 
 
Pour faciliter l'exposé des résultats, nous notons pep pour "photo-électrons par pixel" dans toute la 
suite du  manuscrit. 
 
Nous avons voulu savoir jusqu'à quelle quantité de lumière notre signal reste expérimentalement 
détectable. Pour cela nous avons mis la lumière à un niveau suffisant pour bien détecter le signal, et 
nous avons baissé le flux graduellement grâce à des densité optique placées entre la sortie du gel et la 
caméra. Pour chaque flux, nous poussons avec la même pression de radiation. Les résultats à travers 
un gel ont montré que la courbe devient inexploitable à des flux d’énergies de l’ordre de 40 pep. 
L’exemple d'un signal à des faibles flux est représenté sur la figure. A gauche la courbe de corrélation 
obtenue à 800 pep, et à droite une courbe obtenue à faible flux (40 pep).  
 
Figure 4.1: à gauche, courbe de corrélation pour un flux moyen de 800 pep. A droite, courbe de 
corrélation à 40 pep.  
L’expérience a été faite sur un gel avec 5 cm-1 comme coefficient de diffusion et 25 kPa pour le 
module de Young, la durée du train d’onde ultrasonore est de 1 ms. Sur cette figure on peut voir qu’à 
des faibles flux, le déplacement devient indétectable, et que de plus la valeur de corrélation est très 
basse. Cette chute de la valeur de corrélation est causée par le niveau de lumière détecté par la caméra, 
du même ordre que le bruit propre de la caméra, et éventuellement aussi par la fluctuation de la 
lumière causée par les mouvements dans le milieu. Cette figure montre que dans un environnement qui 
présente une forte diffusion et une forte absorption comme les tissus biologiques épais, la détection du 
signal par la méthode présentée dans le chapitre 2 sera limitée typiquement par le bruit de la caméra. 





Pour pousser les limites de la détection au-delà de ce bruit, nous allons étudier une technique basée sur 
l’interférométrie. 
 
4.1.2 Détection par interférométrie à deux phases 
 Comme on l'a vu dans le paragraphe précédent, à partir d’une certaine quantité de 
photoélectrons par pixel, le signal devient inexploitable. La cause de cette limitation est en partie due 
au fait que le flux moyen devient de l'ordre du bruit de la caméra.  Dans les milieux biologiques épais 
ayant une absorption significative et un grand coefficient de diffusion, la quantité de photons que l'on 
s'attend à détecter est très faible, et nous devons donc nous mettre au minimum dans des conditions où 
le dispositif expérimental n'est pas le facteur limitant en terme de bruit. 
Une des techniques d’interférométrie qui a fait ses preuves ces dernières années au laboratoire 
d'Optique Physique de l'ESPCI pour s’affranchir du bruit détecteur est présentée dans ce paragraphe. 
Cette technique dérive du principe de détection à 2 ou 4 phases développée dans de nombreuses 
configurations dans le laboratoire. Nous utilisons une variante de l'implémentation mise au point 
quelques années plus tôt par M. Gross [51]. Le principe se base sur l’introduction d’un bras de 
référence qui sera décalé en fréquence à l’aide de modulateurs acousto-optique dans le but de créée un 
battement avec l’onde signal qui traverse l'échantillon. Nous montrons que cette technique pousse la 
limite des faibles flux lumineux au-delà du bruit de la caméra, et que l'origine de la limite de détection 
de notre signal n'est dicté que par les fluctuations de la lumière détectées: soit la fluctuation ultime de 
shot noise, soit la fluctuation causée par le mouvement naturel du milieu lui-même (décorrélation par 
le milieu). 
 Nous commençons par montrer le principe de la méthode de détection, nous décrivons ensuite le 
montage expérimental et nous présenterons un exemple de résultat expérimental obtenu pour un flux 
donné en utilisant la détection directe et la détection interférométrique. Nous présentons ensuite le 
résultat expérimental pour des différents flux, que nous comparons avec des résultats de simulations. 
 
4.1.2.1 Principe de l’interférométrie à deux phases 
 Dans les résultats présentés dans le chapitre 2, nous nous sommes basés sur une détection 
directe du signal sans interférence, en utilisant une caméra rapide avec une fréquence d’acquisition de 
2 kHz. Comme nous avons vu, cette détection se limite à un flux de photon suffisamment grand 
(typiquement de 180 à 200 pep) devant le bruit électronique de la caméra (typiquement 60 pep). La 
méthode proposée consiste à rajouter un champ de référence au speckle issu du milieu diffusant. Le 
champ référence est ajustable en intensité, et comme il ne passe pas par le milieu on peut le prendre 
aussi fort que nous le souhaitons. Sa distribution spatiale importe peu dans le cas de notre méthode. 





Dans cette partie nous exposons le formalisme théorique de la technique dans le cas d’une lumière 
parfaitement monochromatique, donc sans prendre en compte de décorrélation. L'objectif est de 
montrer que sous cette hypothèse, la technique permet de n'être limitée que par le shot noise sur la 
détection du terme interférentiel.  
Nous séparons le faisceau laser en deux champs. Un champ passe par le milieu diffusant, noté champ 
objet,  et qui s’écrit comme suit : 
 
 ( ) ( ) ( ), .cos .Lobjet objet objetE r t E r t rω ϕ⎡ ⎤⎢ ⎥⎣ ⎦= +G G G IV.1
Avec Lω  la fréquence angulaire du laser, ( )objetE rG  et ( )objet rϕ G  sont respectivement l’amplitude et 
la phase de l’onde objet à la position rG . L’intensité associée à ce champ correspond à la figure de 
speckle, avec l’amplitude et la phase qui varient aléatoirement dans l’espace (champ de speckle). 
Le second champ est le champ dit référence, sa fréquence est décalée à une fréquence appropriée refω  
pour des raisons que l'on va expliciter. Il s’écrit de la manière suivante :   
 ( ) ( ) ( ), .cos .ref ref ref refE r t E r t rω ϕ⎡ ⎤⎢ ⎥⎣ ⎦= +G G G  
Lref dω ω ω= +  
IV.2
 
avec dω  la fréquence de décalage du faisceau référence.  
L’interférence entre les deux faisceaux enregistrés par la caméra est donnée par les équations 
suivantes : 
 ( ) ref objet tempsI r E E= ×G  IV.3
 
où le temps d'intégration est de l'ordre de la ms dans notre cas. On obtient donc,  en supposant  dω   
pas trop grand pour rester détectable sans intégration temporelle, et en éliminant les termes oscillants à 
des fréquences optiques: 
 
 ( ) ( ) ( ) ( )2 .cos .objet ref objet ref dI r I r I I r I t rω ϕ⎡ ⎤⎢ ⎥⎣ ⎦= + + × +ΔG G G G  IV.4
Avec ( ) ref objetrϕ ϕ ϕΔ = −G la différence de phase entre les deux faisceaux, qui dépend de la position 
du pixel tout comme l’intensité ( )I rG . Nous obtenons un terme d’intensité objet ainsi qu’un terme 
d’intensité de référence indépendant l’un de l’autre, et un terme d’interférence 





( ) ( )2 .cos .objet ref dI r I t rω ϕ× + Δ⎡ ⎤⎣ ⎦G G  qui dépend de l’intensité faible du speckle objet, et de 
l’intensité de la référence choisie suffisamment élevée pour que le bruit électronique de la caméra soit 
négligeable devant l'intensité globale ( )I rG .  
 Le terme d’interférence bat à la fréquence dω que nous choisissons égal à la moitié de la 
fréquence d’acquisition de la caméra (soit 1 kHz) pour avoir une opposition de phase entre deux 
speckles consécutifs. On parle dans ce cas de méthode 2 phases. Le but est de pouvoir récupérer 
seulement le terme d’interférence par la soustraction de deux images consécutives : en effet, pour 
chaque cycle de battement nous obtenons donc deux figures de speckle données par l’expression de 
l’intensité suivante : 






πω πΔ = = et par conséquence l’intensité vaut: 
 
 ( ) ( ) ( ) ( )( )2 .cosobjet ref ref objetI r I r I I I r rϕ− = + − × ΔG G G G  IV.5




πω π= = , soit une 
expression d’intensité qui vaut : 
 
 ( ) ( ) ( ) ( )( )2 .cosobjet ref ref objetI r I r I I I r rϕ+ = + + × ΔG G G G  IV.6
On faisant une soustraction entre les deux expressions d’intensité on obtient une figure de speckle qui 
ne contient que le terme d’interférence :  
 
 ( ) ( ) ( ) ( ) ( )4 .cosobjet refI r I r I r I r I rϕ+ − ⎡ ⎤⎣ ⎦Δ = − = × ΔG G G G G  IV.7
 
Le bruit dans cette expression provient de la fluctuation de l’intensité I+ et I-, qui fluctuent en racine 
carrée de la référence refI   (l’intensité de la référence est choisie très supérieur devant le signal objet 
et le bruit de la caméra). Si on définit le signal utile comme le terme d’interférence, donc le seul bruit 
de la mesure devient le shot noise de la référence, proportionnel à refI , et le rapport signal sur bruit 
est donné par 




ϕΔ⎡ ⎤⎣ ⎦× G , et il est donc proportionnel à objetI  .  Le rapport signal 
sur bruit correspond donc au shot noise du champ de speckle émergé du milieu. Ceci revient en terme 





de bruit à une mesure directe du signal sans la présence d’aucun bruit électronique de la caméra. 
Notons que nous avons négligé par souci de clarté le fait que la caméra intègre le signal pendant 0.5 
ms : nous avons considéré le temps d'exposition comme infiniment bref. 
Si l'on souhaite une estimation quantitative de l'intensité moyenne objetI , on peut l'obtenir à un facteur 
de proportionnalité près en calculant la variance spatiale du terme d’interférence (le terme 
d'interférence étant en objetI  ) pour une intensité référence donnée, estimée sur tous les pixels de la 
caméra. Ceci sera utilisé pour l'estimation du signal acousto-optique dans la section 4.2. 
  
4.1.2.2 Mise en œuvre expérimentale 
 Pour effectuer une interférométrie, nous avons besoin de rajouter un bras de référence au 
montage précédent décrit dans le chapitre 2.  
 
Figure 4.2 : schéma de l’expérience hétérodyne. BE : élargisseur de faisceau, S : speckle, UB : faisceau 
ultrasonore, BS : cube séparateur, A : atténuateur, M : miroir, D : diaphragme, C : ordinateur, AOM1 et 


















































Sur la Figure 4.2, nous représentons le schéma de l’expérience [51] avec le bras de référence. Pour 
obtenir le bras, nous avons rajouté un cube séparateur polarisant qui sépare le faisceau en deux selon la 
polarisation de l'onde incidente. A l’aide d’une lame demi-onde placée avant le cube, qui permet de 
faire tourner la direction de polarisation du faisceau (qui est polarisée linéairement), nous pouvons 
contrôler l’énergie envoyée dans chaque bras en jouant sur l'orientation de la lame.  
 
 Le premier faisceau est le faisceau objet qui passe à travers le milieu diffusant. Le milieu est 
exactement dans les mêmes conditions que dans le chapitre 2, vis-à-vis de la lumière et des ultrasons. 
Le deuxième faisceau parcourt une longueur d'à peu près 1 mètre, bien inférieure à la longueur de 
cohérence du laser, donc cette longueur de trajet ne compromet pas l’interférence. Ce faisceau 
référence est dirigé vers deux modulateurs acousto-optique (AOM) synchronisés, travaillant au 
voisinage de 80 MHz. Comme nous avons vu dans le principe de la méthode, la fréquence du bras 
référence doit être décalée de 1 kHz. Etant donnée qu’il n’existe pas de modulateur acousto-optique 
qui travaille à une fréquence aussi basse, nous avons utilisé un premier AOM pour décaler la 
fréquence du  faisceau de -80.000000 Mhz ( 1L AOMω ω− ) en prenant l’ordre de diffraction -1, et un 
deuxième AOM derrière pour décaler à nouveau la fréquence de +79.999000 MHz en prenant cette 
fois l’ordre de diffraction +1. A la sortie nous obtenons un faisceau laser avec une fréquence 
de L AOMω ω−Δ . Il est décalé de la différence entre les deux fréquences des AOM, que nous 
choisissons égale à la moitie de la fréquence d’acquisition de la caméra pour les raisons expliquées 
plus haut, soit 1.000 kHz. Nous utilisons en suite un deuxième cube (non polarisant, 50/50) qui permet 
de recombiner 50 % du faisceau référence avec 50% du faisceau signal. Le cube est utilisé de telle 
sorte que l’axe optique du signal référence coïncide avec l’axe optique moyen du signal objet. Nous 
obtenons sur les pixels de la caméra une onde d’interférence qui bat à la fréquence de 1 kHz. La 
détection de la caméra étant à 2 kHz, nous enregistrons donc des figures de speckle avec un terme 
d’interférence ayant une phase opposée par rapport à la figure de speckle suivante, comme expliqué 
dans le paragraphe précédent. Le déroulement temporel de la mesure est le même que pour la 
détection directe (cf section 2.2.1.3).      
 
4.1.2.3 Validation de l’approche deux phases 
 Pour obtenir la courbe de corrélation dans la nouvelle configuration, nous calculons l’évolution 
temporelle de la corrélation spatiale des figures de speckle en utilisant la même approche que dans le 
chapitre 2. La différence fondamentale est qu'à présent, la pile d'image de speckle que nous analysons 
a été obtenue par différence de figures d'interférences ( 1n n nI I I +Δ = − , n l’indice de la figure et I 
l'image d'intensité, cf. eq. IV.7).  Ces images sont donc des images de termes d'interférences, qui 





ressemblent à des figures de speckle mais qui sont à moyenne nulle. Le coefficient de corrélation est 
donné par l’équation de corrélation suivante : 
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(i,j) est l’indice des pixels, IΔ est la moyenne spatial de IΔ  . La mesure de la décorrélation du terme 
d'interférence peut être reliée au mouvement local des centres diffuseurs, comme pour la figure de 
speckle sans bras de référence. 
 
 Pour démontrer l’efficacité de la méthode de détection interférométrique à deux phases, nous 
avons effectué plusieurs expériences avec différentes intensités dans le bras objet du laser : nous 
mettons le laser à une intensité suffisamment grande pour pouvoir détecter le signal avec la méthode 
directe, et puis grâce à des atténuateurs placés à la sortie du milieu, nous contrôlons la quantité de 
lumière qui arrive sur le détecteur.  
 
Figure 4.3: Courbes de corrélation mesurées pour un train d’onde de 1 ms et pour différentes intensités. A 
gauche correspond à une intensité sur le détecteur de l’ordre de 800 pep, sans interférence. Au milieu 
correspond à une intensité de l’ordre de 40 pep, sans interférence. A droite correspond à une intensité de 
l’ordre de 40 pep, avec un faisceau d’interférence de 15000 pep. 
La Figure 4.3 à gauche et au milieu montre la courbe de corrélation obtenue sans la méthode 
interférométrique. Ce sont les mêmes résultats que sur la Figure 4.1. La courbe de gauche est obtenue 
pour 800 pep, nombre grand devant le bruit de la caméra de l’ordre de 60 à 100 pep. La courbe du 
milieu est obtenue avec 40 pep, où on ne peut détecter un signal à cause du bruit de la caméra. La 





courbe de droite montre la courbe de corrélation obtenu pour 40 pep également, mais en rajoutant une 
référence d'intensité de l'ordre de 15000 pep. Ces résultats démontrent bien qu’en utilisant 
l’interférométrie à deux phases, nous pouvons travailler à des intensités bien inférieur au bruit de la 
caméra. Le bruit de shot noise est de l'ordre de 15000 122≈  pep, qui est bien supérieur au bruit de 
la caméra. 
 
La Figure 4.3 démontre de plus qu’on retrouve une courbe similaire à celle de la méthode directe, sans 
interférence. Il faut cependant noter que les deux courbes ne représentent pas la même quantité: en 
effet, la courbe à droite est une mesure de la décorrélation temporelle entre des termes d’interférences 
issus de la différence de deux speckle, tandis que celle de gauche est une corrélation directe des 
figures de speckle. Par contre, l’interprétation de ces courbes en terme de perturbation par le 
cisaillement dans le milieu reste la même. C’est le même effet physique qui est détecté par les deux 
différentes méthodes.  
 
4.1.2.4 Phénomène de décorrélation totale 
 Nous avons vu dans le chapitre de simulation que pour des amplitudes de déplacement 
suffisamment grandes, la courbe de corrélation présente un plateau à la corrélation nulle (cf. Figure 
3.20). Nous avons expliqué que cette valeur représente une décorrélation totale entre les figures de 
speckle successives due à la perturbation totale de tous les chemins optiques d’un speckle à l’autre. 
Nous illustrons ici expérimentalement, le même type de phénomène dans le cas de la méthode 
d'interférométrie à 2 phases: dans le cadre de cette méthode, chaque valeur sur la courbe est obtenue à 
partir de trois figure de speckle enregistrées par la caméra,  car la valeur de corrélation est calculée 
entre deux différences de deux termes de speckle consécutifs. Pour cette configuration, on peut vérifier 
simplement que la décorrélation totale entre toutes les figures de speckle conduit à une valeur de 0.5. 
 
 






Figure 4.4: courbe de corrélation illustrant la décorrélation totale obtenue dans le cas de la détection 
interférométrique, pour une force de radiation suffisamment importante. 
La Figure 4.4 présente une courbe de corrélation obtenue avec la méthode interférométrique dans un 
gel de module 25 kPa et de coefficient de diffusion réduit de 5 cm-1. L’amplitude de la pression 
acoustique est de l’ordre de 10 MPa au foyer. Sur cette courbe on remarque que la corrélation atteint 
sa valeur la plus basse de 0.5. L'objectif était ici de montrer qu'en poussant suffisamment fort, on 
pouvait induire une décorrélation totale. Nous reviendrons sur ce point plus loin dans la discussion des 
résultats de simulation. 
 
4.1.3 Limite de détection in vitro 
 L’étude présentée dans les sections précédentes a démontré que la technique de détection à deux 
phases permet de détecter l’effet à des niveaux de lumière sous le bruit de la caméra, sous réserve 
d'utiliser un bras de référence au dessus du bruit. La question qui se pose maintenant est celle de la 
quantité de lumière minimale nécessaire pour pouvoir encore détecter une perturbation sur la courbe 
de corrélation. Dans cette partie, nous abordons cette question dans le cadre d’une étude expérimentale 
faite sur deux milieux : une sur du gel et une étude sur du blanc de poulet in vitro. Ces milieux sont 
peu décorrélants comparés aux milieux vivants. Nous abordons également cette question en simulation 
dans des milieux sans décorrélation. Dans ces simulations, nous prenons en compte le bruit de la 
caméra et le shot noise. Le seul bruit que nous n’avons pas pris en compte dans la modélisation est 
celui lié à la décorrélation de la lumière dans le milieu. 
 





4.1.3.1 Etude expérimentale 
 Nous avons étudié la limite de la détection dans deux milieux différents : dans un premier temps 
nous avons utilisé un gel d’agar, identique à celui sur lequel les résultats du chapitre 2 ont été obtenus. 
Pour effectuer l’expérience à différents niveaux de lumière, nous nous sommes placés tout d’abord à 
un niveau suffisamment important pour commencer, puis nous avons baissé le niveau de lumière du 
faisceau objet grâce à des densités optiques placées à la sortie du gel. Le bras référence reste à un 
niveau constant, autour de 24000 pep. Les résultats sont présentés sur la Figure 4.5.  
 
Figure 4.5: courbes de corrélation (détection à 2 phases) obtenues à travers un gel pour différents niveaux 
d’intensité (légende en pep), pour une pression au foyer de l'ordre de 2.3 MPa. 
Ces courbes ont été obtenues pour des niveaux de lumière allons de 420 pep jusqu'à 4 pep. Ils 
montrent tous d’abord que nous pouvons descendre à des niveaux de lumière bien inférieurs au niveau 
de bruit de la caméra. Dans ce cas,  le niveau à partir duquel on ne voit plus le signal est de l'ordre de 4  
pep, proche de la valeur de 1 pep qui correspondrait à un shot noise par pixel de l'ordre du signal si la 
détection se faisait directement sans interférence et sans bruit de caméra.  
 La Figure 4.5 montre aussi que plus le niveau de lumière baisse, plus la valeur de la ligne de 
base de la corrélation décroît et fluctue : c’est cette fluctuation qui limite la détection. Il faut pour 
pouvoir détecter la perturbation transitoire que l'amplitude de décorrélation transitoire soit plus grande 





que la fluctuation de la ligne de base. Si on avait poussé plus fort, dans la mesure ou on a montré qu'on 
pouvait atteindre des décorrélations de 0.5, on aurait détecté le signal même à 4 pep. La limite de 
détection dépend donc de la quantité de lumière, et de l'amplitude de l'onde de cisaillement. 
 Pour pousser plus fort et démontrer que l'on peut utiliser des quantités de lumière inférieures à 1 
pep, nous avons utilisé un échantillon de poulet. Le poulet étant plus atténuant, les poussées sont plus 
importantes que dans le gel pour des niveaux de pression comparables. Notons que nous n'avons pas 
dépassé dans ces expériences les valeurs de pression maximales permises par les normes FDA. Dans 
cette expérience nous avons utilisé un morceau de poulet de 2 cm d’épaisseur.  
 
Figure 4.6: courbes de corrélation (détection à 2 phases) obtenues à travers un morceau de poulet pour 
différents niveaux d’intensité (légende en pep), et pour une amplitude de 4.7 MPa. 
Les résultats présentés sur la Figure 4.6 ont été obtenus pour une amplitude de pression au foyer de 
l’ordre de 8 MPa (estimation basée sur une atténuation dans le poulet de 0.3 dB/cm/MHz). Les 
courbes ont été obtenues pour des quantités allant de 180 jusqu'à 0.6 pep. On peut voir comme sur les 
courbes obtenues dans le gel que la ligne de base décroît et fluctue quand la quantité de la lumière 
baisse. On remarque aussi que la baisse de la ligne de base fait décroître la profondeur de la 
décorrélation. La profondeur de décorrélation dépend donc à la fois de l'amplitude de l'onde de 
cisaillement, mais aussi de la quantité de lumière. 





 On constate que le fait d'avoir poussé plus fort a repoussé la limite de détection liée à la quantité 
de lumière en dessous de 0.6 pep. Nous n'avons malheureusement pas pu poursuivre la série de mesure 
à des intensités lumineuses plus faibles, un des composants de l'expérience ayant été endommagé par 
accident sans pouvoir être remplacé à temps pour refaire la série. L'extrapolation à partir de la courbe à 
1.8 pep et 0.6 pep laisse penser qu'on devrait voir la poussée au moins jusqu'à 0.2 pep, voire moins si 
l'on avait pousser plus fort de façon à s'approcher de la décorrélation totale de 0.5. 
 
 Tant que les fluctuations de décorrélation de la ligne de base n’ont pas atteint la décorrélation 
totale (0.5), il est toujours possible de détecter le signal en augmentant l’amplitude des déplacements 
créés dans le milieu de façon à décorréler intégralement le speckle. 
 
 Ces résultats montre donc que la limite de détection correspond au fait que la fluctuation de la 
ligne de base devient du même ordre que la décorrélation transitoire, elle-même diminuée par la baisse 
de la ligne de base. Ce bruit de fluctuation peut dépendre soit du shot noise, soit de la décorrélation 
naturelle du milieu, ou des deux combinés. On observe de plus que la fluctuation dépend du milieu 
étudié. Dans le paragraphe qui suit nous abordons ce problème de l'origine de la fluctuation par une 
étude de simulation dans laquelle nous prenons en compte le bruit de la caméra et le shot noise. 
 
4.1.3.2 Simulation avec prise en compte du bruit de photon et du bruit caméra 
 Dans ce chapitre, nous ajoutons à l'approche de simulation discutée dans le chapitre 3 deux 
points : nous prenons à présent en compte le bruit de la caméra et le shot noise, et nous simulons 
également la détection interférométrique. 
  
4.1.3.2.1 Méthodologie 
 Pour prendre en compte le bruit dans les simulations, nous avons tout d'abord généré des figures 
de speckle sans bruit (comme dans le chapitre 3). Nous avons ensuite bruité les images de speckle en 
ajoutant une fluctuation poissonnienne sur les speckles détectés, en fonction de l'intensité exprimée en 
pep, et ajouté le bruit de la caméra. Les images finales sont obtenues en unité de caméra, prenant en 
compte la quantification sur 1024 niveaux et le fond d'obscurité. Tous les traitements sont ensuite 
appliqués comme pour les images obtenues expérimentalement sur la caméra. 
 
 La détection interférométrique présentée consiste en l’ajout d’un bras référence qui interfère 
avec le champ objet avec une légère différence de fréquence par rapport au champs objet. Cette légère 
différence doit permettre à la caméra de détecter deux figures de speckle en opposition de phase 





comme expliqué plus haut. Pour simuler le bras référence, nous le considérons comme une source 
ponctuelle ramenée au milieu dans le plan de sortie de l'échantillon diffusant. Nous rajoutons donc un 
point source au centre de la matrice des sources obtenues avec la simulation Monte-Carlo. La 
différence par rapport aux autres sources, issues du milieu, concerne son amplitude qui doit être plus 
importante (champ référence). Le phénomène de battement est simulé en alternant la phase de la 
source référence à chaque image de la caméra. Le bruit est ensuite ajouté au niveau de la détection du 
champ total dans le plan de la caméra, comme décrit dans le paragraphe qui précède. 
 
4.1.3.2.2 Résultats des simulations 
 Pour valider la simulation de la méthode interférométrique, nous avons simulé l'expérience 
présentée dans la partie 4.1.2.3. Nous avons utilisé la courbe type que nous avons présenté dans le 
chapitre simulation, sur laquelle nous avons simulé le bruit et la détection interférométrique.  
 
 
Figure 4.7: Courbes de corrélation obtenues par simulation. A gauche la courbe obtenue avec une 
détection directe à 600 pep. Au milieu la courbe de corrélation obtenue avec une détection directe à 6 pep 
et à droit la courbe obtenue avec détection interférométrique à 6 pep sur le bras signal et une référence à 
24000 pep. 
Les résultats sont présentés sur la Figure 4.7. La Courbe à gauche est obtenue pour une intensité 
moyenne de 600 pep sans bras référence, celle du milieu est obtenue avec 6 pep moyen, toujours sans 
bras référence, et la dernière à droite est obtenue également pour 6 pep moyen mais avec la méthode 
d'interférométrie deux phases simulées. La référence utilisée est de l’ordre de 24000 pep. Le 
déplacement maximal de l'onde de cisaillement au foyer vaut 100 nm.  
 
 On constate donc bien que les simulations reproduisent fidèlement le gain réalisé 
expérimentalement : la détection interférométrique à deux phases permet de retrouver le signal perdu 





dans le bruit avec détection directe pour des intensités objet sous le bruit de la caméra. Ceci nous 
permet de conclure sur la validité de la modélisation de la détection d’interférométrie en présence du 
bruit lié à la quantité de photon et à la caméra. Dans ce qui suit, nous utilisons cette modélisation pour 
faire varier deux paramètres, à savoir la quantité de lumière détectée et l’amplitude des déplacements 
créés dans le milieu, pour mieux identifier dans ce cas la limite de détection. 
 
 Dans un premier temps nous avons fait varier l’intensité lumineuse à l’image de l’expérience 
dans le poulet. Pour cela nous avons utilisé les données obtenues dans le chapitre de simulation dans le 
cas d’un milieu homogène d’un module de Young de 25 kPa (soit une vitesses de l’onde de 
cisaillement de l’ordre de 3m/s), sachant que le module de cisaillement dans le poulet est de cet ordre 
de grandeur, et que les résultats ne dépendent quasiment pas de ce paramètre. Les résultats sont 
présentés sur la Figure 4.8, pour une intensité sur le bras de référence de l’ordre de 24000 pep et une 
amplitude maximale de déplacement de l'onde de cisaillement de 0.5µm. 
 
Figure 4.8: courbes de corrélation (détection à 2 phases) obtenues en simulation pour des différentes 
niveaux d’intensité (légende, en pep), et une amplitude de déplacement égale à 0.5µm, prenant en compte 
le bruit de la caméra et le shot noise. 
 Nous constatons sur ces simulations que le signal reste détectable jusqu'à des niveaux de l'ordre 
de 0.02 pep.  





Les simulations ont aussi montré que l'augmentation de la force de  radiation peut repousser la limites 
de détection: tant que la décorrélation transitoire et supérieure au fluctuations de la ligne de base, il est 
toujours possible de détecter le déplacement. Mais la ligne de base fluctue, ce qui va de pair avec le 
fait que plus la quantité de lumière est basse, plus il faut une amplitude de déplacement importante 
pour observer un signal. La Figure 4.9 illustre ce résultat : sur ces courbes, nous avons utilisé les 
mêmes quantités de lumière que la Figure 4.8 précédente mais avec une amplitude de déplacement au 
foyer de l’ordre de 10 µm, permettant d’avoir une décorrélation totale dans la simulation. 
 
Figure 4.9: Courbes de corrélation (détection à 2 phases) obtenues en simulation pour différents niveaux 
d’intensité (légende, en pep), et une amplitude de déplacement égale à 10 µm. 
On constate que l’effet reste détectable jusqu'à des niveaux de l'ordre de 0.006 pep. On retrouve dans 
cet exemple le résultat expérimental de décorrélation totale à 0.5 présenté dans la section 4.1.2.4. 
 
La figure qui suit résume l'ensemble des résultats en terme de détectabilité simulée du signal en 
fonction du niveau de lumière et de l'amplitude maximale de l'onde de cisaillement. Nous avons 
ensuite quantifié la détectabilité du signal en prenant comme rapport signal sur bruit le rapport entre la 
profondeur de décorrélation et la fluctuation de la corrélation avant l’application de la force (la ligne 
de base).  






Figure 4.10: courbes du rapport signal sur bruit en fonction de photoélectron moyen détecté par pixel et  
pour différentes amplitudes de déplacements (légende, en µm).  
Le SNR défini ainsi est représenté en fonction des flux lumineux et en fonction de l’amplitude de 
déplacement sur la Figure 4.10. L’axe x représente les valeurs d’intensité en photoélectron par pixel 
(pep), et l’axe y représente la valeur du rapport signal sur bruit optoélastographique en dB (en prenant 
10 fois le logarithme en base 10). Chaque courbe représente un déplacement maximal indiqué dans la 
légende de la figure en µm.  On constate que la limite de l’intensité pour laquelle le rapport signal sur 
bruit approche 0 dB est de plus en plus faible pour des grandes amplitudes de déplacement. Comme 
mentionné plus haut l’amplitude de déplacement à un effet sur la quantité de lumière minimale 
permettant de détecter le mouvement. 
 
4.1.3.3 Comparaison simulation/expérience 
4.1.3.3.1 Fluctuations du signal 
La comparaison des résultats de simulation (Figure 4.8 et Figure 4.9) et des résultats expérimentaux 
(Figure 4.5et Figure 4.6) montre un désaccord sur les amplitudes et les fluctuations de la valeur de 
corrélation avant la poussée: on retrouve bien que l'amplitude baisse et que le niveau de fluctuations 





augmente quand le niveau de lumière en provenance de l'objet diminue, mais cette baisse et les 
fluctuations sont beaucoup plus importantes dans le cas expérimental. 
 
 Les simulations prenant en compte le bruit de shot noise, on peut donc en conclure que le shot 
noise ne peut à lui seul expliquer la valeur de corrélations et sa fluctuation. Il y a donc un effet 
significatif de la décorrélation de la lumière dans le milieu. La décorrélation de la lumière dans le 
milieu a sans aucun doute un rôle prépondérant, dans la mesure ou les résultats sur le poulet ou sur le 
gel donne des niveaux et des fluctuations différentes (Figure 4.5et Figure 4.6). 
 Les résultats dans le poulet Figure 4.6 montrent de plus que la fluctuation de la ligne de base ne 
dépend pas de façon déterministe de la quantité de lumière issue du milieu, renforçant l'hypothèse 
d'une décorrélation induite dans le milieu (qui ne dépend pas de la quantité de lumière). 
  
 Une meilleure compréhension des fluctuations de la ligne de base suppose de pousser plus loin 
la modélisation, pour modéliser la décorrélation du milieu. Dans ce travail, nous n'avons modélisé que 
la décorrélation transitoire, déterministe, provoquée par l'onde de cisaillement. Les résultats de 
simulations avec prise en compte du bruit donnent néanmoins quelques pistes de réflexions : si c'est 
bien essentiellement la décorrélation dans le milieu qui limite la détection, on peut espérer que 
l'augmentation de la fréquence d'acquisition d'image permettra de réduire les fluctuations. Si comme 
on le pense, le shot noise n'est pas à l'origine de la valeur de corrélation de la ligne de base, il est clair 
qu'il y aura moins de décorrélation par le milieu si les images sont prises plus proches dans le temps. 
Par contre, le comportement de la "fluctuation" temporelle de cette valeur de décorrélation ne semble 
pas prédictible intuitivement, et demande à réaliser des expériences pour trancher si l'augmentation de 
la cadence d'image sera profitable à la technique d'optoélastographie transitoire en terme de 
détectabilité de signal. 
 
4.1.3.3.2 Amplitude d'onde de cisaillement détectable 
 Si nos résultats de simulations avec prise en compte du bruit caméra et shot noise n'ont pas 
permis de prédire quantitativement la limite de détectabilité, ils fournissent néanmoins en combinaison 
avec les résultats expérimentaux des estimations importantes sur l'ordre de grandeur des déplacements 
détectables avec notre méthode. Comme cela a été évoqué dans la section 3.2.2.1, les simulations 
fournissent un ordre de grandeur des déplacements qui entraînent une décorrélation donnée. 
Si on regarde dans le poulet le niveau de fluctuation observé expérimentalement (Figure 4.6), on 
trouve une fluctuation de l'ordre de 0.02, peu dépendante du niveau de lumière. Les simulations de la 
détection interférométrique indiquent qu'une amplitude d'onde de cisaillement de 200 nm au foyer, qui 
correspond à une amplitude maximale de déplacement de 50 nm 2 ms après la poussée. Cette 





sensibilité est à comparer avec les déplacements de quelques µm à quelques cm de la zone de poussée 
qui doivent être générés pour pouvoir fournir des images de modules de Young par élastographie 
transitoire[12, 14]. Cette grande sensibilité de notre technique est due au fait que l'on sonde le milieu 
avec une onde optique, qui est sensible à l'ensemble de l'onde de cisaillement. De façon générale, un 
déplacement transitoire sera détectable si la décorrélation transitoire provoquée est plus grande que les 
fluctuations de décorrélation stationnaire induite dans le milieu. 
 Même si on ne peut pas faire directement une image avec une seule poussée, cette grande 
sensibilité à de faibles déplacements en profondeur d'un tissu confère un potentiel intéressant à notre 
méthode, que nous discutons dans la conclusion finale de ce manuscrit. 
  
4.2 Comparaison entre optoélastographie transitoire et acousto-
optique : sensibilité à la quantité de lumière  
Comme nous l'avons vu dans le premier chapitre d'introduction, la détection acousto-optique utilise 
aussi une combinaison entre ultrasons et optique. Elle est étudiée par plusieurs groupes dans le monde 
depuis plusieurs années, dans le contexte de l'imagerie médicale. Nous en rappelons brièvement le 
principe : le passage d’une onde de compression à travers un milieu traversé par la lumière décale de 
la fréquence ultrasonore la fréquence des photons avec lesquels l’onde interagit. Grâce au dispositif 
expérimental interférométrique, nous avons la possibilité d’étudier ce signal [51]: en effet, ce montage, 
outre qu’il permet d’améliorer le rapport signal sur bruit avec la détection interférométrique, peut être 
utilisé pour détecter les photons décalés en fréquence par le passage de l’onde de compression dans le 
milieu. Pour cela il suffit d’utiliser la méthode d’hétérodynage qui consiste à décaler le faisceau 
référence qui passe à travers le premier modulateur acousto-optique de 75.000 MHz au lieu de 80.000 
MHz, ce qui donnera à la sortie du deuxième AOM un faisceau décalé de la fréquence des ultrasons 
(5 MHz) pour venir interférer seulement avec les photons venant de la zone d’interaction entre la 
lumière et les ultrasons. L'ajout de 1 kHz demeure pour que la figure d'interférence batte et puisse être 
extraite par différence d'image, comme expliqué précédemment.  
 Dans cette partie nous étudions la sensibilité de la détection des deux méthodes à des différentes 
intensités lumineuses, pour deux milieux différents. Dans un premier temps l’étude porte sur des gels 
d’agar et ensuite sur du blanc de poulet in vitro. Le fait de pouvoir étudier les deux méthodes de 
détection sur un dispositif commun nous permet une comparaison des deux détections, acousto-
optique et d'optoélastographie transitoire, dans des conditions rigoureusement identiques. Le but est ici 
de comparer la détectabilité des deux effets à faibles intensités lumineuses. Tous d’abord, nous 
présentons le protocole expérimental de cette étude, puis nous présentons des résultats dans les gels, 
suivi des résultats dans le poulet in vitro.  






4.2.1 Protocole expérimental 
 L’expérience de comparaison se déroule comme suit : nous commençons par des conditions 
d’illumination suffisantes pour pouvoir détecter les différents signaux, puis nous contrôlons la quantité 
de photons qui arrivent sur le détecteur en provenance du milieu grâce à des densités optiques. Pour 
chaque niveau d’intensité nous effectuons l’expérience optoélastographique avec le bras référence que 
nous décalons de 1 kHz. Une fois l’expérience faite pour un niveau d'intensité, nous décalons le bras 
de 5 MHz plus 1 kHz pour effectuer cette fois la détection hétérodyne des photons décalés en 
fréquence par la fréquence des ultrasons (5MHz). Dans le premier cas, nous obtenons des figures 
d’interférence sur l'ensemble des photons qui émerge du milieu (l'onde ultrasonore est brève, et il n'y a 
pas de photons modulés, sauf au moment de la poussée qui reste bref). Dans le deuxième cas nous 
obtenons des figures d’interférence des photons décalés. 
 Dans les différentes expériences le bras référence reste à un niveau d’intensité constant. On 
commence à enregistrer les figures de speckle et au bout de 5 ms on envoie le train d’onde excitateur : 
il dure 1 ms pour la  mesure d'optoélastographie transitoire, et plusieurs ms pour le signal acousto-
optique. Avant d’estimer les différents signaux, nous faisons un traitement sur les figures de speckle 
dans le plan de Fourier de la caméra. Pour se débarrasser des différents bruits qui peuvent entacher les 
figures, par exemples des interférences causées par la lame de la caméra ou des fluctuations 
d'interférence parasites, nous créons un masque sur ces zones de bruit identifiables dans le domaine de 
Fourier que nous appliquons à toutes les figures pour les deux expériences. 
 L'estimation du signal d'opto-élastographie est effectuée comme détaillé dans la section 4.1.2.1: 
la corrélation spatiale entre termes d’interférence issus de la différence entre deux figures de speckle 
consécutives OEIΔ . Pour estimer le signal acousto-optique, nous calculons la variance spatiale du 
terme d’interférence issue de la différence entre deux figures de speckle consécutives obtenues dans 
l’expérience acousto-optique AOIΔ , ce qui donne comme expliqué dans la section 4.1.2.1 une valeur 
proportionnelle au nombre de photons décalés en fréquence. 
 
   
4.2.2 Résultats de la comparaison dans les gels 
Dans un premier temps nous avons fait la comparaison dans un gel ayant un coefficient de diffusion 
réduit de 5 cm-1 et un module de Young égal à 25 kPa. Nous avons fixé l’amplitude de l’onde 
ultrasonore à une amplitude permettant un bon rapport signal à bruit tout en restant dans le cadre 





d'amplitudes acceptables in vivo. Nous avions ici une pression maximale au foyer de l’ordre de 1.5M 




Figure 4.11: A gauche, le signal acousto-optique pour un train d’onde de 10 ms. A droite, la courbe de 
décorrélation pour un train d’onde de poussée de 1 ms.  
A gauche est représenté le signal acousto-optique pour un train d’onde de 10 ms. A droite, la courbe 
de décorrélation pour un train d’onde de poussée de 1 ms. On remarque que nous détectons la présence 
des photons décalés uniquement pendant que l'onde de compression est émise. La quantité de ces 
photons dépend de l’amplitude de l’onde ultrasonore. La valeur de la ligne de base est causée par la 
fluctuation du signal essentiellement due au shot noise du faisceau référence. Nous avons effectué les 
mesures pour les différentes intensités en sortie de l'échantillon, allant de 420 pep jusqu'à 1.2 pep.  Sur 
la Figure 4.12, on présente le signal acousto-optique et optoélastographique pour deux intensités de 
lumière. En haut de la figure, l’intensité vaut 420 pep, correspondant au cas où les deux types de 
signaux sont détectables.  
 En bas de la figure l’intensité vaut 10 pep, correspondant au cas ou le signal acousto-optique reste 
détectable alors que le signal d'optoélastographie ne l'est presque plus. 







 Figure 4.12: comparaison entre signal d'élastographie-optique (à droite) et acousto-optique (à gauche) 
dans un gel d’épaisseur de 4 cm. En haut à forte intensité et en bas à faible intensité. 
Les résultats montrent que dans le gel, le signal acousto-optique reste détectable pour des niveaux de 
lumière plus faible que pour le signal d'optoélastographie transitoire. Cependant, ce cas n'est pas 
représentatif d'une comparaison dans un tissu mou car l'atténuation dans le gel est très inférieure à 
celles des tissus. Or si le signal acousto-optique ne dépend que de l'intensité de l'onde ultrasonore, 
notre signal d'optoélastographie transitoire dépend de l'intensité lumineuse et de l'atténuation de 
l'onde. 
Les résultats dans le gel sont en fait montrés dans le but d'illustrer le caractère avantageux de 
l'atténuation des ondes ultrasonores dans le cas de l'optoélastographie. Nous montrons dans le 
paragraphe suivant les résultats de comparaison dans du blanc de poulet, dans des conditions qui sont 
donc plus réalistes en terme d'atténuation acoustique pour comparer les deux techniques. 





4.2.3 Résultats de la comparaison dans le poulet 
Nous avons effectué les mêmes expériences sur des tranches de poulet qui présentent une épaisseur de 
2 cm. Pour ces expériences, nous nous sommes mis dans des conditions acoustiques approchant les 
limites des normes d’intensités acoustiques données par la FDA pour un milieu ayant une atténuation 
ultrasonore de l'ordre de 0.3 / /dB cm MHzα = . Nous avons effectué les mesures pour différentes 
intensités en sortie de l'échantillon, allant de 180 pep jusqu'à 0.6 pep.  Sur la Figure 4.13, on présente 
le signal acousto-optique et optoélastographique pour deux intensités de lumière. En haut de la figure 
l’intensité vaut 180 pep, correspondant au cas ou les deux types de signaux sont détectables. En bas de 
la figure, l’intensité vaut 0.6 pep, correspondant au cas ou le signal acousto-optique n'est plus 
détectable alors que le signal d'optoélastographie l'est encore. 
 
 
Figure 4.13: comparaison entre signal élastographie-optique (à droite) et acousto-optique (à gauche) dans 
un tranche de poulet d’épaisseur de 2cm. En haute à forte intensité et en bas à faible intensité. 





Ces résultats démontrent que pour un tissu mou, qui est atténuant, le signal d'optoélastographie reste 
détectable pour des intensités lumineuses plus faibles, à amplitude ultrasonore égale. On met là en 
évidence le rôle avantageux joué par l’atténuation acoustique α  dans le milieu en se qui concerne la 
détection du signal optoélastographique, piloté par l'amplitude de la force de radiation.  
De plus, le fait de travailler à forte intensité conduit à une génération d'harmoniques de l'onde 
ultrasonore qui augmente d'autant plus la poussée, l'atténuation augmentant avec la fréquence. Pour la 
détection acousto-optique, cet effet diminue le nombre de photons marqués à 5 MHz, par rapport à un 
régime linéaire hypothétique de même intensité ultrasonore. 
 
4.2.4 Discussion 
Nous avons démontré que pour un tissu mou, qui est atténuant, le signal d'optoélastographie reste 
détectable pour des intensités lumineuses plus faibles, à amplitude ultrasonore égale. Cette conclusion 
est cependant limitée au cas d'un milieu in vitro, sans la décorrélation que provoquera un milieu 
vivant : il faudra donc poursuivre la comparaison dans le cas d'un milieu vivant, pour voir si l'effet de 
décorrélation dégrade de façon équivalente la détectabilité des deux méthodes, ou si l'une des deux 
méthodes est moins affectée par la décorrélation. 
 De plus, l'étude de la détectabilité des signaux ne suffit pas non plus pour comparer les 
techniques en termes de performances d'imagerie : il faut pour cela étudier comment les mécanismes 
de détection de contraste sont affectés par le niveau de lumière et la décorrélation. Pour un absorbeur 
optique, ce mécanisme de contraste est une baisse du signal acousto-optique pour la méthode acousto-
optique, et un effet de masque sur le début de la courbe de décorrélation pour la méthode 
d'optoélastographie transitoire. Par contre, on sait que la technique d'optoélastographie transitoire 
permet d'avoir une information sur le module de Young, que ne permet pas d'avoir l'approche acousto-
optique.  
 Les deux mesures pouvant être faites sur le même montage (il faut juste décaler différemment la 
fréquence du faisceau référence), les deux techniques peuvent être utilisées simultanément, chacune 
pour la caractérisation de tissus pour laquelle elle est la plus adaptée. Notons en particulier que la 
méthode acousto-optique a subit de multiples améliorations permettant d'avoir une résolution axiale 
qui n'est plus limité par la profondeur focale[6, 43]. A ce stade, la faisabilité de la méthode acousto-
optique in vivo n'a pas encore été démontrée. 
 
4.3 Conclusion 
Nous avons montré dans ce chapitre le potentiel de la méthode à détecter des mouvements de 
déplacement causés par l’onde de cisaillement en utilisant des faibles flux lumineux. Nous avons 





montré expérimentalement que nous pouvons détecter des signaux pour des flux inférieur à 1 photo-
électrons par pixel, grâce à une technique de détection interférométrique à deux phases.  Ceci permet 
d’espérer une faisabilité de détection à travers les tissus épais où la lumière transmise attendue est 
faible. 
 
Les expériences comparées aux  simulations montrent que la décorrélation dans le milieu d'étude est à 
l'origine des fluctuations limitant la détection. Des fluctuations de type shot noise ne peuvent expliquer 
à elle seule les fluctuations observées expérimentalement.  
 
Nous avons également présenté une étude préliminaire comparative entre détection acousto-optique et 
optoélastographie transitoire, dont les résultats sont encourageants quant au potentiel de notre 
approche : à intensité acoustique égale, l’atténuation acoustique des milieux biologiques entraîne que  
le signal optoélastographique reste détectable à des faibles flux lumineux pour lesquels le signal 
acousto-optique n'est plus détectable. Cette étude demande cependant à être poussée plus loin dans le 
cas de milieux vivants dans lequel la décorrélation jouera un rôle majeur sur la détectabilité des 
signaux.
 Conclusion 
 Au cours de ce travail de thèse,  nous avons étudié un nouvel effet issu d’une combinaison entre 
lumière et ondes mécaniques, que nous avons appelé optoélastographie transitoire. Grâce à une 
méthode basée sur l’étude de l’évolution temporelle transitoire de figures de speckle optique, nous 
avons étudié un mouvement transitoire créé par la force de radiation ultrasonore en profondeur de 
milieux mous optiquement diffusants. Le mouvement consiste en un déplacement initié au foyer d'une 
onde ultrasonore focalisée, déplacement qui se propage dans le milieu se forme d’ondes de 
cisaillement.  Cette étude a comporté une partie expérimentale et une partie modélisation.  
 
 Les résultats expérimentaux ont montré que la détection de cet effet est très prometteuse pour la 
caractérisation en profondeur des milieux épais optiquement diffusants. En effet, à travers l’étude 
expérimentale, nous avons pu montrer que le signal obtenu est sensible à plusieurs paramètres liés au 
milieu. Nous avons montrer que la présence de zones ayant des contrastes d'absorption optiques ou/et 
de module de cisaillement a un effet sur le signal détecté, et ce d’une manière différente selon le 
contraste: la méthode permet non seulement de révéler la présence de tels contrastes, mais également 
de les discriminer. Cette étude expérimentale a été validée essentiellement sur des fantômes de tissus 
reproduisant les propriétés optiques et acoustiques des milieux biologiques mous. Les résultats 
présentés ont donc été obtenus dans un cas idéalisés, où le milieu est quasi-statique, et où les 
absorptions optiques présentaient des contrastes importants comparé au milieu environnant. Nous 
avons aussi montré la détectabilité de l’effet dans des tissus biologiques à travers des morceaux de 
poulet in vitro. 
 
 Cette étude expérimentale a été appuyée par le développement d’une approche de modélisation 
de l’effet observé. Nous avons réalisé une simulation de la détection en nous basant sur le couplage de 
deux modèles : la propagation de la lumière à travers des milieux multi-diffusants, modélisée par une 
marche aléatoire (Monte-Carlo), et la modélisation de la réponse des milieux mous à une force de 
radiation acoustique basée sur des fonctions de Green élastique. Nous avons reproduit avec ces 
modélisations plusieurs résultats obtenus expérimentalement, validant ainsi le principe de l'approche 
proposée et nous permettant de confirmer des interprétations proposées dans la partie expérimentale. 
Nous nous sommes ensuite servi de ces simulations pour étudier et interpréter l’action de certains 
paramètres sur l’effet observé, difficiles à étudier expérimentalement.  
 
 En comparant les simulations et les résultats expérimentaux, nous avons abordé la question de la 
détectabilité de l’effet et l’origine du bruit susceptible de limiter la détection de la technique. Nous 






à des niveaux inférieurs à 1 photoélectron par pixel, notamment grâce à la technique d’interférométrie 
à deux phases qui permet de s'affranchir du bruit de la caméra. Nous avons en parallèle effectué des 
simulations dans lesquelles nous avons pris en compte le bruit lié à la quantité de photons et la 
détection interférométrique à deux phases. Les résultats de simulation combinés aux résultats 
expérimentaux ont montré que le niveau de lumière ne peut à lui seul expliquer la limite de détection 
du signal, et que la décorrélation de la lumière par le milieu (vibration parasite, mouvement brownien) 
joue un rôle majeur. Ces conclusions ont été faites en utilisant des milieux peu décorrélants (gel, 
poulet) expérimentalement, et des milieux sans décorrélation en simulation. 
 
 Nous avons montré aussi grâce à une étude préliminaire comparative avec la technique acousto-
optique que sous des conditions d’illumination contraignantes dans un échantillon de poulet que notre 
signal d'optoélastographie transitoire est encore détectable alors que le signal acousto-optique ne l’est 
plus. Ceci est rendu possible grâce au rôle avantageux de l’atténuation acoustique dans les milieux 
biologiques qui augmente la force de radiation, alors qu'elle n'a pas d'effet positif sur le signal acousto-
optique. Ce résultat lui confère à notre approche un réel potentiel quant à sa possible application pour 
caractériser optiquement les tissus mous épais. 
 
 Néanmoins l’utilisation de notre approche comme technique de caractérisation des milieux 
biologiques présentent certaines limites. La première limite concerne sa faisabilité in vivo: c'est une 
des perspectives de ce travail que d'essayer de mettre en œuvre notre approche dans un contexte in 
vivo, ou la décorrélation induite par le milieu va sans aucun doute limiter fortement la technique. Les 
résultats de ce travail de thèse sont encourageants, mais appellent à une poursuite du travail, à la fois 
expérimental et de modélisation, prenant en compte une décorrélation réaliste dans des tissus vivants. 
 Une autre limite de la technique, incluse dans le cadre de ce travail, concerne la possibilité de 
détecter des inclusions optiquement absorbantes présentant des contrastes plus faibles que les 
contrastes énormes utilisés pour notre preuve de concept, plus proche des contrastes que l'on peut 
rencontrer in vivo, que ce soit pour des contrastes endogènes ou induits par des agents de contrastes 
optiques. En terme de résolution, nous avons aussi constaté expérimentalement et en simulation que la 
technique, dans son état actuel, souffre d’une pauvre résolution axiale liée à la profondeur de foyer qui 
crée une zone de poussée très allongée. Une technique basée sur une approche tomographie est 
envisagée pour remédier à cette limite. L’étude a également montré que la sensibilité à des contrastes 
optiques est dépendante de différents paramètres (vitesse de l’onde de cisaillement, fréquence 
d’acquisition, taille du foyer acoustique), et la résolution correspondante assez faible, contrairement 
aux contrastes de module de Young qui peuvent être détectés avec une résolution millimétrique. 
 De plus, si nous avons démontré la sensibilité de notre approche à des contrastes optiques et/ou 






Un des résultats qui confère à notre approche un potentiel important pour des applications futures 
concerne l’ordre de grandeur des amplitudes de déplacement transitoire susceptibles d’être détectés: 
nous avons estimé approximativement en couplant résultats expérimentaux et simulations que la 
technique permet de détecter des amplitudes de déplacement de quelques dizaines de nm. C'est 
probablement dans le cas de déplacement très faible que notre approche pourrait s'avérer utile dans des 
situations où les méthodes d'élastographie par ultrasons ou par IRM sont limitées à la détection de 
mouvement de l'ordre de quelques µm. 
Cette grande sensibilité aux mouvements transitoires permet peut être d’envisager son application pour 
étudier d’autre type de milieux mous, laissant se propager la lumière et soumis à des contraintes 
mécaniques variables. On peut penser par exemple à la détection de mouvements transitoires mis en 
jeu dans des communications nerveuses, ou à l'étude de l'élasticité de milieux évolutifs tels que des 
mousses.
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